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LỜI NÓI ĐẦU 


Theo thống kê của Tô chức y tế thế giới, tỷ lệ tử vong trên thể giới do bệnh ung thư 
rất cao. Hang năm có khoảng gần 10 triệu trường hợp mặc ung thư và trên 8 triệu người đã 
chết do bệnh này. Ở Việt Nam, mỗi nàm ước tính có khoảng 150.000 ca ung thư mới và 
trong đó có trên 50.000 ca tử vong. 

Những thập kỷ gần đây, với sự phát triển mạnh mẽ của công nghệ sinh học, việc 
nghiên cứu ung thư đã có những tiến bộ vượt bậc (những cơ chế gây bệnh, những yếu tô về 
phân tử, về gen có liên quan tới đến ung thư). vị thế má tim ra được một số hướng dự 
phòng, chân doán chính xác hơn vá điều trị có hiệu quả hơn. 

Những cách điều trị bệnh cơ bản gồm: Điều trị bằng phẫu thuật, điều trị băng tia xạ 
và điều trị bàng hóa chất. Điều trị bằng tia xa là phương pháp dùng chùm tia điện tỬ hoặc 
photon cô năng lượng thích hợp và dựa vảo tính chất ion hóa, tác động về mặt sinh học của 
chùm tia đề tiêu diệt tế bảo ung thư. Đây là một trong những phương pháp điều trị bệnh hữu 
hiệu nhất nhưng vẫn có mật hạn chế là bệnh nhân phải châp nhận một rủi ro nhất định do 
bức xạ ion hóa đi vào cơ thể. 

Ở nước ta, nhiều bệnh viên có khoa điều trị ung thư đã được trang bị các thiết bị chấn 
đoán bằng đồng vị phóng xạ như PET, SPECT. Gamma Camera và điều trị bàng bức xạ lon 
hóa rất hiện đại như máy gia tốc tuyến tính. xạ trị áp sát nạp nguồn sau tử xa với suất liều 
cao... Tuy nhiên, sự hiểu biết và khai thác các thiết bị nảy cón rât hạn chế. các cán bộ kỹ 
thuật được đảo tạo đúng lĩnh vực nay còn rất ít. 

Xuất phát từ thực tế như vậy, cùng với hy vong cung cấp những khái niệm cơ bản 
nhất trong lĩnh vực Y học hạt nhân và Kỹ thuật xa trị, chúng tôi biên soạn cuốn sách này 
nhằm phục vụ cho sinh viên chuyên ngành Điện tử y sinh đang được dao tạo tại trường Đại 
hoc Bách khoa Hà nội và một số trường khác trong cả nước. Tài liệu này cũng có thê dùng 
tham khảo cho các kỹ sư, các kỹ thuật viên đang công tác tại bệnh viện. cơ sở y tê, viện 
nghiên cứu, các công ty thiết bị y tê và những người đang tim hiệu về lĩnh vực nảy. 

Cuốn sách được biên soạn bao gồm hai phần: Phần dầu về Kỹ thuật xạ trị và 
phần hai về Y học hạt nhân. Phần đầu trình bảy các khái niệm liên quan đến thể tích bia 
và sự phân phối liều, quá trinh mô phỏng điều trị và phân bố liễu cho các trưởng chiếu, 
các nguyên nhân gây nên ung thư và các bước trong quá trình điều trị. Nội dụng chính 
của phần nảy tập trung vao những khái niệm cơ bản về máy gia tốc, nguyên lý gia tốc 
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thẳng: những bộ phận cầu thánh máy gia tốc tuyến tính vả quá trình điều trị cho bệnh 
nhân bằng máy gia tốc. 

Phần hai trình bày về việc sử dụng các đồng vị phóng xa cho chẩn đoán hình ảnh và 
điều trị trong y học hạt nhân. Các phương pháp chẩn đoán hình ảnh bao gồm: Gamma 
camera, tạo ảnh bằng phát xạ positron (PET), tạo ảnh băng phát xạ photon đơn (SPECT), 
Ngoài ra cuốn sách cỏn trinh bày về điều trị bằng nguồn phóng xa kín (xạ trị áp sát), các 
đồng vị phóng xạ thường dùng trong xa trị áp sát, Xã trị áp sát nạp nguồn bằng tay và từ xa, 
quần lý và lưu trữ các nguồn kín. Phần cuối của chương nảy trình bày về thiết bị xạ trị 
Coban-60: cấu tạo và nguyên lý hoat động, sự phát triển trong thiết kế thiết bị hiện nay. 

Cuốn sách được hoàn thành với Sự cố gắng của nhóm tác giả cùng với sự hợp tác 
của nhiều chuyên gia kỹ thuật tại các bệnh viện, viện nghiên cứu tại Việt Nam, Chúng tôi xin 
gửi lời cảm ơn chân thành đến các cán bộ, chuyên gia, các kỹ thuật viên tại một sô bệnh 
viện, viện nghiên cứu đã giúp đỡ chúng tôi trong lĩnh vực Điện tử Y sinh nói chung và Y học 
hạt nhân - Kỹ thuật xạ trị nói riêng. 

Tuy nhiên, đây cũng là lần đầu tiên cuốn sách được biên soạn nên không tránh khỏi 
những thiếu sói. Chúng tôi rất mong nhận được sự đóng góp quí bảu của độc giả để cuốn 
sách được hoàn thiện hơn, 

Mọi ý kiến đóng góp xm gửi về Bộ môn Công nghệ Điện tử và Kỹ thuật Điện tử Y 
sinh - Khoa Điện tử Viễn thông - Phòng 307 - C9, Trường Đại học Bách khoa Hà nội, Số { 
Đại Cổ Việt, Hai Bà Trưng, Hà nội. Điện thoai: 04-86882099. 


THAY MẶT NHÓM TÁC GIÁ 
PGS. T§. Nguyễn Đức Thuận 
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Chương Ï 
KHÁI NIỆM CHUNG VỀ KỸ THUẬT XẠ TRỊ 


1.1. GIỚI THIỆU CHUNG 


Ung thư học là một lĩnh vực trong y tế có liên quan đến việc nghiẻn 
cứu các khôi u. Lĩne thư là một tập hợp các bệnh được biểu thị bởi sự phát 
triển và lan rộng khối u. “Vấn để ung thư” là một văn để chám sóc sức khoẻ 
có ý nghĩa nhất ở Châu Âu. vượt qua cả bẻnh tìm và là nguyên nhân dẫn đến 
L¡ lệ tử vong cao. Ở Canada và Mỹ có tới 130000 và 1200000 người môi năm 
được chân đoán là mắc hệnh ung thư. Có hơn mội phần ba số người đó sẽ bị 
phát triển thành bệnh ung thư và khoang một phần tư số người sẽ bị chết bởi 
căn bệnh này. Khoáng một nửa những naười bị bệnh ung thư sẽ được điều trị 
bảng tia xạ. Phâu thuật và dùng hoá chất cũng là những phương pháp phổ 
biến khác để điều trị bệnh unø thự. 

Ủng thư học phóng xa (oncology) là một cách điều trị đơn giản và 
khoa học cho các bệnh nhân ung thư bằng cách sử dụng bức xa ion hoá 
một mình hoặc kết hợp với một số phương thức điều trị khác. lõi khi 
một số bệnh nhân ung thư không ác tính được điều trị bằng các bức 
xạ lon hoá, hoặc điều trị bàng các bức xạ không ion hoá như điều trị 
quang động (photodynamic therapy) (bằng ánh sáng) hay bảng nhiệt độ 
cao (hyperthermia). 

Điều trị bằng tia xạ (xạ trị) là quá trình điều trị có sử dụng bức xa tọn 
hoá hoặc phóng xạ cho quá trình điều trị nhiều bệnh khác nhau. Mục đích 
của xa trị là nhăm đưa một liều phóng xa rất chính xác tới một thể tích ba 
đã xác định với một mức độ tổn thương nhỏ nhất cho các mô lành bạo 
quanh, kết quả là sẽ loại trừ bệnh tật. kéo dài được sự sống hay cải thiện chất 
lượng cuộc sống. Do đó, kỹ thuật xạ trị được xây dựng để chữa bệnh hoặc 


làm nhẹ bớt những biểu hiện của bệnh tật một cách hiệu quả. các nước 
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phương Tây. số bệnh nhân được điều trị bằng tia xa cũng xấp XI với số bệnh 
nhân nhận được các diệu trí dứt điểm và những noười được điều trị để øim 
nhự bênh. 


1.2. LỊICH SỬ PHÁT TRIẾN 

Roenteen phát hiện ra tra X vào năm TS95 và Becgquerel phát hiện ra 
tra ý vào năm 189G, Roenteen đã miều ta hấu hết các tính chất cơ bản cuit tĩa 
X. bao gồm cá khả năng đâm xuyên qua mô cơ thể của chúng để mang lại 
các hình ảnh chấn đoán vẻ xương. Đây là công cụ đầu Hiến (công cụ khác là 


dao mô) mà các bác sĩ có the sử dụng để quan sát các cấu trúc bên trone cơ 


¬ 


thể và suu đó nó sớm được sử dụng rộng rãi. Các ảnh hưởng xấu của bức xạ 
ki đó cũng chưa được phát hiện neav và các nhân viên làm việc với bức Xa 
thời kỳ đầu này đã phải chịu những tôn thương nghiêm trọng do tia xạ, đặc 
biệt là hai bàn tay. 

Vào năm I902, Maric Chrle đã thành công trong việc phân lập Ô.1g 
radtum. Plierre Curie đã chiếu xa bàn tay ông băng bức xã phát từ radium và 
nghiên cứu vết bóng tạo ra. Becquerel đã bị bông bơi một lọ nhỏ radiiim mà 
ông mmane theo trong túi áo khoác, Từ Kết qua nghiên cứu mà Curfc và 
Becquerel đăng trên một tờ báo. một bác sĩ ở Pháp đã bắt đâu sử dụng 
rađium trong việc điều 1rị une thư và sau đó, vào năm T903, các nhà máy đã 
được xây đựng ở Pháp và Mỹ để sản xuất radium. Vào năm 1921. nước Mỹ 
đã tặng Curic Ìø radtuam, một phần năm lượng radtum đã được tách ra ở Mỹ, 

Vào năm 934, Erederic loliot và Irenmx Curte đã tạo ra chất photpho 
phóng xạ bàng cách bản phá nhôm bảng hạt œ và do đó tạo ra chất đồng VỊ 
đầu tiên Không xuất hiện từ tự nhiền. Ngay sau đó, Fermi đã điều chế các 
chất đồng vị phóng xạ nhân tạo bảng cách bản phá hạt neutron, cách đó hiện 
nay là cách quan trọng nhất đẻ tạo ra các đồng vị phóng xu. Fcrmi và một số 
lớn các nhà khoa học đã tạo ra chuỗi phần ứng hạt nhân tự đuy trì đầu tiên 
vào năm 1942. Lò phản ứng hạt nhân. được cúng cấp một số lượng lớn các 
hạt neutron, có thể tạo ra các đồng vị phóng xạ nhân tạo đụng cho việc chân 
đoán và điều trị. 

Việc Wilhelm Conrad lšoenitgen phát hiện ra tia X vào năm T895 đã là 
một cuộc cách mạng trong lĩnh vực v fẻ. Trong những năm sau kh phát hiện 
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ra Hà Ä, Heni Becquerel và Marie Curie đã phát hiện, nghiên cứu chất 
phóng xạ và đã lập nẻn một giai đoạn phát triển các công cụ mới về chân 
đoán và điều trị. Trong vòng một năm sau khi được phát hiện. phóng xa đã 
được sử dụng trong việc điều trị các bệnh ác tính. Bênh nhân đầu tiên được 
điều trị bảng tia xa là vào năm I§99, Sự hãng hái lúc bạn đầu đối với việc điều 
trị ng thư bảng phóng xạ. đặc biệt đối với các bệnh tng thư trên bề mại, đã 
sớm bị chừng lại do bệnh lại tái phát hoặc làm tồn thương các mô lành. Việc 
sư dụng z¿ciytierapv có cài thêm các kim và ông radhun vào các vùng bị 
bệnh trong cơ thể đã phát triển nhanh chóng kể từ khi nó được sử dụng lần đầu 
Hẻn vào năm T910. Vào năm I913, Coolidee đã phát múnh ra Ông tia X-quang 
với mức nàng lượng định là I4Ô KV và vào năm 1922, đã có tia X với mức 
nang lượng 200 KV dùng cho các thương tổn nằm ở vị trí sâu trong cơ thể. 

Vào đầu năm L911. Regaud đã làm một loạt các nghiên cứu nhằm mỏ 
ta các thuận lợi của việc điều trị cắt phân đoạn, chiếu xạ nhiều ngày đối với 
củng một vị trí điều trị. Coutard và nhiều người khác sớm áp dụng các kỹ 
thuật này đẻ điều trị cho các bệnh nhân bị các bệnh ung thư đầu và cổ, sau 
dó là các bệnh ung thú cổ từ củng. Điều đó đã hình thành cơ sở sinh học 
chuyên dùng cho kỷ thuật xạ trị hiện đại. Vào những năm 30 và 40. các hệ 
thông tính toán brachytherapy đã phát triển cùng với hé thông Manchester 
tạo nên một trong số các hệ thống nổi bật nhất trong các nước nói tiếng Anh. 
Vào những năm 40, các máy gia tốc hạt được giới thiệu và belatron trở nên 
có giá trị đối với việc điểu trị tía X ở năng lượng megavolt. Vào ngày 27 
tháng 1Ô năm 1951, bệnh nhân đầu tiên trên thế giới đã được điều trị bảng 
ta gamma Coban-60. Có lẽ ảnh hưởng lớn nhất lên kỹ thuật xa trị hiện đại là 
sự phát mình ra máy gia tốc tuyến tính vào những năm 60, từ đó cho tới 
nay đã có một số lượng lớn các bệnh nhân được điều trị băng tia xa ở các 
nước đã phát triển sử dụng công nehệ này. 

Sự xác định chính xác vị trí của khối u và các tổ chức nguy cấp hiến kế 
là một yêu cầu quan trọng đối với điều trị bằng tia xa. Vào cuối những riăm 
J270, chụp cái lớp diện toán (computcrized tomography) được đưa ra như 
một công cụ mới cho việc lập phác đồ điều trị. Những tiến bộ hơn nữa [rong 
việc lạo ảnh cho lập phác đồ điều trị chính là sự ra đời của tạo ảnh cộng 
hương từ (MIRI). đặc biệt đối với các khối u thuộc hệ thần kinh trung ương 
(CNR) và các mô mềm. 
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Kỹ thuật xạ trị theo không gian bạ chiều là sự tiên bộ gần đây nhất 
trone việc điều trị cho các bệnh nhân bị các bệnh ác tính. Kỹ thuật xạ 1rỊ 
theo không gian ba chiếu đồi hỏi phải sử dụng các thông tin hình ảnh chân 
đoán chị tiết từ một loạt các phương pháp khác nhau như máy X-quang 
thường qui, CT, cộng hưởng từ, tạo ảnh bảng y học hạt nhân như chụp cắt 
lớp điện toán băng phát xạ photon đơn (SPECT). chụp cát lớp bàng phí xạ 
pBosHron (PET), hay siệu ầm đẻ xác định chính xác thể tích bia liên quan và 
các mô bình thường bao quanh. Việc sử dụng các máy móc điều trị bằng tia 
xạ phức tạp dưới sự điều khiển của máy tính, một liều xạ cao có thể được 
chiếu rất chính xác tới thể tích bia mong muốn trong khi giữ cho các mô 
lành bên cạnh liều tối thiểu. 


4.3. QUÁ TRÌNH ĐIỀU TRỊ BẰNG TIA XẠ 

Quá trình điều trị bằng tia xạ đối với các bệnh ác tính rât phức tạp và 
liên quan đến nhiều khâu. cụ thể là: 

e Chân đoán và dánh giá lâm sàng: Xác định mâm bệnh khôi u. 


¬ 


®« Các guyết định điều trị: Các phương thức điều trị hoàn toàn lay 
giam nhẹ bệnh. 

e Tạo ảnh cho lập phác dỗ điển trí: Băng cắt lớp điện toán (CÏ). cộng 
hưởng từ (MRI). X-quang, siêu âm, cát lớp điện toán băng phát xạ 
photon đơn (SPECT), cắt lớp bằng phát xạ posireon (PET). 

e Xúc định thể tích bìa: Xác định các mô lành, khối ú: phân doạn anh: 
khoanh vùng các thê tích: tạo đạng trường chiếu. 

® Chế tạo các phương tiện hỗ trợ điểu rí: Thiết bị giữ cố định, các 
khối, vật che chắn... 

® Mó phỏng: Mô phòng thực tế điểu trự/ hiển thị chùm tia, kiểm trà 
việc điều trị, củng cố các che chắn. 

« Lắp phác đồ điều trị: Lựa chọn kỹ thuật; tính toán sự phân bổ liều; 
tối ưu hoá liều. 

« Điều trị: Kiểm tra lại các thiết lập, tạo ảnh thể tích chiếu xa. Kiểm 
tra chất lượng thiết bị. Kiểm tra phép đo liều lượng. Lưu giữ các bản 
phi trong quá trình điều trị. 


In... 


e Đánh giá bệnh nhân trong thời gian điều trị: Chịu đựng được quá 
trình điều trị hay không? Phản ứng của khôi u. 

e Theo dối bệnh nhân sau thời gian điều trị: Kiểm soát khối u. Phản 

ứng của các mô lành bao quanh. 

Quá trình này bắt đầu bằng việc chân đoán bệnh nhân, tiếp tục tới các 
bước điều trị tiếp theo. Một khâu chủ yếu trong quá trình này là xác định vị 
trí và phạm vi của bệnh liên quan tới các mô mềm bình thường bao quanh (vị 
trí thể tích bia). Điều này có thể được thực hiện theo nhiều cách khác nhau, 
từ các cuộc kiểm tra lâm sàng đơn giản tới các phương pháp tạo ảnh ba chiều 
phức tạp. đôi khi được hô trợ bởi các chất tương phản. Bước tiếp theo của 
quá trình này là lựa chọn chùm tia bức xạ cân thiết cho phép bao trùm một 
cách chính xác các mô bị bệnh. đồng thời tối thiểu hoá liều tới các mô bình 
thường xung quanh (lập phác đồ điều trị). Trước khi việc điều trị bát đầu, lập 
phác đồ điều trị cần phải được xác định bằng một phương pháp tạo ảnh đề 
đảm bảo mỗi chùm tia đều đi qua thể tích tổ chức mong muốn và chệch khỏi 
các cấu trúc lành càng nhiều càng tốt. 

Cuối cùng. việc điều trị bắt đầu, sử dụng một trong số những năng 
lượng của photon hay electron, hoặc trong một số trường hợp sử dụng proton 
hoặc neutron. 


Chẩn đoản và tạo 
ảnh 3D 


Tính toán liều và tối 
ưu chủm tia Kiếm tra và xác định 
Mô phỏng việc điều trị 


3=. 





=— + 





Xác định cơ —— "%  œ _ Yegì 
quan và thể tích — Chọn chùm `"¬¬= —= "“—h=—— 
bia tia l ị 
Định dạng : 
chùm tia Miêu tả và tạo mô hình 


sinh vật học 
Hình 1-1: Các bước khác nhau trong quá trình lập phác đồ điều trị 


Theo phần trên ta thấy nhiều bước trong một quá trình điều trị. không 
phải mọi bệnh nhân đều tuân theo tất cả các bước hoặc các bước cân tiến 
hành theo cùng một trình tự. Tuy nhiên, môi bước của quá trình cần được 
tiến hành với một độ chính xác cao nhất có thể đạt được. Sự thay đổi trong 
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môi bước có thể ảnh hưởng đến độ chính xác của các bước tiếp theo và do đó 
có thể ảnh hưởng đến sự thành công của việc điều trị cho bệnh nhân. Điều 
này được minh hoạ dưới dạng biểu đồ biểu thị các bước khác nhau trong quá 
trình điều trị, các bước này được xem như một chuối (hình I-I). Sự thành 
công trong việc điều trị phụ thuộc vào sự nguyên vẹn của mỗi liên kết trong 
chuỗi này. Liên kết yếu nhất sẽ gây ảnh hưởng bất lợi lên việc duy trì các 
bước trong phác đồ điều trị và quá trình phân phối liều. Ví dụ. người điều trị 
mô tả thể tích bia không chính xác sẽ dân đến xác định hình dạng chùm tra 
không thích hợp, và do đó liêu xạ tới khối u không đủ hoặc tới các mô lành 
xung quanh lại quá liều. 





Bước 1: Cố định bệnh nhân 
và xác định vị trí khối uu 





*gước 2: Máy gia tốc tuyến tính 


Bước 3: Định dạng chùm tia 
theo hình dạng khối u 


Bước 4: Điều khiển việc 
điều trị qua máy tính 


Bước 5: Thay đổi việc ' 
điều trị qua hệ thống tạo “ 
ảnh điện tử 


xa ng ——rrrrrrr" 






Hình 1-2: Các bước khác nhau trong quá trình điều trị bằng máy gia tốc tuyến tính 
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1.4. SỰ PHÁN ỨNG CỦA KHỐI U VÀ CÁC MÔ BÌNH THƯỜNG 

Ứng thư là sự phát triển hỗn loạn các tế bào, có khả năng xâm lân các 
mô liên kề, và có thể trải rộng qua các mạch bạch huyết hay các mạch máu 
tới các phân khác của cơ thể. Phóng xạ được sử dụng để tiêu diệt các tế bào 
ung thư và hạn chế sự phát triển hỗn loạn hơn nữa. Tuy nhiên, khi chiếu xạ 
các khối u trong cơ thể người bằng cách sử dụng bức xạ ion hoá, chùm tia 
bức xạ thường đi qua các mô khoẻ mạnh với khả năng có thể tiêu diệt các tế 
bào khoẻ mạnh và có khả năng gây nên các biến chứng do kết quả của việc 
điều trị. 


^ Hiệu ứng gián tiêp \ 


"—OH;x~+: HuỐ =...... 
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Hình 1-3: Mô tả hiện tượng xảy ra trong tế bào khi bị chiếu xạ 


Sự khác nhau cơ bản giữa bức xạ hạt nhân và các bức xạ thông thường 
như nhiệt và ánh sáng là ở chỗ bức xạ hạt nhân có năng lượng đủ lớn để gây 
Ion hoá. Sự ion hoá trong nước, thành phần cấu tao chủ yếu của các phân tử, 
có ó thể dân đến những thay đổi bên trong phân tử và tạo ra các loại hợp chất 

ây hại cho các nhiêm sắc thể. Sự huỷ hoại này thể hiện ở sự biến đổi về cấu 
trúc và chức năng của phân tử. 

Trong tế bào, axit nhân (ADN-Acid desoxiribo nucleic) là bộ phận 
nhạy cảm với phóng xạ. Dưới tác động trực tiếp và gián tiếp của bức xa, 
ADN sẽ bị đứt gãy, gãy đơn hoặc gãy kép (hình 1.3). 
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Sau khi gãy ADN, tế bào có kha nàng phục hồi các tốn thương, với 
liễu lượng lỐy, tế bào bị gãy khoảng 1000 ADN trong nhân, những sau vài 
giờ số ADN đứt gãy chỉ còn vài chục. 

1.4.1. Cơ chế phục hồi 

Phục hỏi bàng cách “kết nối” những chỗ gãy nhỏ đơn sơi của ADN 
bảng men |igase. 

Thay thể một gốc thiếu hụt nhờ men Inserfase (những sốc như adenin. 
P8uan1m, €YfOSI...). 

Phục hỏi băng cách cặt bỏ và nối để thay thế các gốc thiếu hụt hoặc 
các gốc bị tốn thương bằng phối hợp nhiều men, 

Phục hỏi bảng cách tái tô hợp, phức hợp và đa dạng. Sự tái tổ hợp này 
có khi hoàn hao, có khi lại sai lắm sẽ làm thay đôi sen hay là tạo đột biến 
gen, làm hoạt hoá gen ung thư hay loại trừ một số pen. 

Tế bào lành có khả năng phục hồi nhanh hơn. có thể là do đẩy đủ men. 
còn tế bào ung thư thiếu các men đó nên không thể phục hồi được hoặc phục 
hỏi ở mức độ không đáng kể. Đây là điểm khác biệt cơ bản giữa tế bào lành 
và tế bào ung thư. và đây cũng là cơ sở để xây dựng lý thuyết xạ trị te thư. 
Chiếu xạ vớt liệu thích hợp thì tế bào lành sẻ phục hồi được còn tế bào ung 
thư bị tiêu diệt, 


1.4.2. Diệt tế bảo ung thư 

Phóng xạ khi tác động vào tế bào thì có the điệt được tế bào theo ba cách: 

® Chét! ngày: Mọi hoạt dòng của tế bào ngừng ngày khi chiếu xạ, hiện 
lượng này ít gặp, có thể ở một số lympho bào hoặc khí bị chiếu xa 
cấp liều cao. 

® Chóit nhộn: Chết muộn có nghĩa là tế bào còn tiếp tục phân chia 
thêm một vài thế hệ nữa rồi mới chết. Cái chết này còn được gọi là 
chết sinh dòng. Tế bào mất khả năng sinh sản thành một đồng, chí 
sinh sản được vài chục tế bào rồi chết, 

e Chới theo chương trừnh: Bình thường tế bào sống một thời gian ri 
mới chết gọi là chết theo chương trình. Chết theo chươig trình là một 
như cầu tất yếu của sự sống đê đảm bảo các cơ quan, hệ thống được 
thường xuyên thay đôi, đáp ứng các hoại động sinh lý bình thường 
của cơ thể. 
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Trong trường hợp bị ung thư, mất cân băng giữa các gen ung thư nên 
mất khả năng chết theo chương trình, tế bào ung thư không chết mà tiếp tục 
phát triền hôn độn. Khi chiếu xạ làm đứt gẫy các sợi ADN, sẽ là yếu tố kích 
thích cơ chế chết theo chương trình tái hoạt động. 


1.4.3. Chu kỳ tế bào 
Chu kỳ tế bào là một chuôi các hiện tượng diên ra giữa hai kỳ phân 
bào. Một chu kỳ thường gốm 4 giai đoạn: ,. G.. S. M (hình 1-4). 

s« Giai đoạn Œ, (gape): Tế bào tích luỹ dự trừ, chuẩn bị để chuyền sang 
giai đoạn nhân lên nếu điều kiện môi trường thuận lợi (dinh dưỡng. 
yếu tố tăng trưởng,...), nếu không thuận lợi sẽ chuyển về trạng thái 
ngh[ĩ ngơi G¡,. 

® Giai đoạn ŠS (xynthese): Là giai đoạn nhân đôi tổng số nhiềm sác thể, 

® Giúai đoạn Œ; (gape): Ciai đoạn kiểm tra, bố sung, sửa chữa nhiềm 
sác thể, nhiêm sắc tử..., nếu tất cả đều chính xác thì chuyển sang giai 
đoạn M. 


® Gid1 đoạn M (matose): Cai đoạn phân bào, tạo nên hai tế bào. 


G; 





5 
Hình 1-4: Các quá trình xảy ra trong tế bào 


Môi chu kỳ tế bào diện ra trung bình trong khoảng 2-4 ngày. tế bào 
ung thư cũng như tế bào lành, nhưng cũng có những chu kỳ dài ngắn khác 
nhau tuỳ thuộc vào vị trí tế bào trong khối u. 


lÓ 
https://tieulun.hopto.org 


Sự nhạy cam của các giải đoạn cũng rất khác nhau, Ở giải đoạn 5, sự 
nhạy cảm với phóng xạ là thấp nhất. Ở chỗ nối giữa Œ, và S. G, và M tế bào 
nhạy cảm với phónp xạ nhất. Tế bào đang hoạt động trong chủ kỳ. khi bị 
chiếu xa sẽ phân bào muộn hơn. Chu kỳ dừng lại chủ yêu ở giải đoạn G-, 
Điều đó cũng có lợi vì trong siai đoạn , tế bào có khả năng sửa chữa các 
sai sót đo phóng xạ gây nên để chuyển sang phân bào một cách hoàn chính. 
Nếu chúng ta thúc đâv không cho đừng lại ở piái đoạn này thì biến loại 
nhiềm sắc thê sẽ tăng lên và thời gian sống của tế bào sẽ giảm đi. 

Sự điều hoà tiến triển của các giai đoạn trong chủ kỳ là do các cycline. 
một loại protein điều khiến. Ở người có 5 loại cycline được định danh từ 
ÄX đến †, sự hoại động cua nó có hiến quan tỚi các enZzyme gọi là các 
proteine-kinases. Cvecline B được biết rõ hơn cả, nó kiểm soát sự chuyển giải 
đoạn từ G: sang M và rât cần thiết cho giải đoạn M, 


1.4.4. Độ nhạy với phóng xạ 

Các tế bào ung thư khác nhau có độ nhạy cảm với phóng xạ khác 
nhau, vì vậy liễu lượng và qui trình chiếu xạ cần phát thay đối cho phù hợp. 

Tế bào ung thư mọc hỏn độn chen chúc nhau. mạch mầu tuy tầng 
nhưng khỏng đủ cung cấp. vì vậy tế bào ung thư thường bị thiếu oxy. càng 
thiểu oxy thị sự kháng xa càng mạnh. khối lượng tế bào càna lớn thì càng 
nhiều tế bào u thiếu oxy. Có thể là trong điều kiện đầy đủ oxy thì tế bào 
phục hồi tốn thương rất nhanh nhưng hôn độn. không chính xác đưa đến tình 
trạng chết muộn nhưng khi thiếu oxy, phản ứng phục hồi diễn ra chậm 
nhưng chính xác, tế bào une thư không bị chết và vẫn tiếp tục phát triển. 

Từ đó, khi chiếu xạ cần áp dụng nhiều biện pháp hỗ trợ như: chiếu 
phân đoạn nhiều lần. chống thiếu dưỡng khí. tăng nhiệt độ, tăng đường huyết 
tại khối u... 


1.4.5. Chiêu phân đoạn 

Điều trị băng tía xạ thường được đưa ra dưới dạng điều trị nhiều ngày 
(chiếu phân đoan). thường là ơ tỉ lệ môi đoạn mỗi ngày cho 5 ngày Trong 
tuần, môi đoạn thường vào khoảng 2 Gy. Quá trình diễn biến chung của toàn 
bộ một lần điều trị thường kéo đài từ 5 đến 7 tuần trong khi một lần điều trị 
siam nhẹ bệnh thường hoàn tất trong khoang Ù đến 2 tuần. Cơ sở hợp lý cho 
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chiều phân đoạn là người ta cải thiện tí lệ điều trị bằng cách tăng cường việc 
khống chế khối u và giảm bớt liều đối với các mô lành. Khống chế các khối 
u cục bộ xuất hiện khi iọi tế bào khối t clonogenic bị loại trừ triệt để. Các 
hiệu ứng sinh học cùng với việc chiếu phân đoạn đã được xác định và thường 
được tổng kết lại bởi 4 đặc điểm trong sinh vật học phóng xa, đó là: sửa chữa 
(repair), phục hồi quần thể (repopulation), sắp xếp lại (redistribution) và OXY 
hoá lại (reoxigenation). Phần lớn các tốn thương do bức xa gây ra cho các tế 
bào đều được sửa chữa. Sự sửa chữa tế bào bị tôn thương TẠNE XủV ra giữa 
các liều đặt cách nhau một khoảng thời sian vừa đủ, với sửa chữa hoàn toàn 
thì thường xảy ra trong vòng 6 đến § giờ. Sửa chữa là một hiện (ƯỢNE 01úp 
ích cho các mô lành bị chiếu xạ. Sự phục hồi quần thể cũng mang lại lợi ích 
cho các mỏ lành như các tế bào bị phá huy được thay thế bởi các tế bào mới, 
do đó sẽ làm giam đáp ứng toàn bộ đối với bức xạ. 

Khi các tế bào phân chia. chúng sẽ trải qua nhiều pha của chư kỳ tế 
bào. Bạn đầu, một số lượng lớn các tế bào sẽ được phân bố ngẫu nhiên qua 
nhiều pha của chu kỳ tế bào. Trong một số giai đoạn của chu kỳ tế bào. các 
lế bào nhạy cảm với bức xa hơn các giai đoạn khác. Do đó, vào lần chiếu 
xạ đầu tiên, các tế bào trong pha nhạy cảm nhất chác chắn hầu hết sẽ bị 
phá huy và các tế bào kém nhạy cảm hơn sẽ sống sói. Sau vài giây và chiếu 
xa tiếp theo, một hành động tương tự xảy ra, kết quả là các tế bào được 
phân bồ lại trong chu kỳ tế bào. Sự phân bố lại này làm tăng khả năng tiêu 
diệt các tế bào khối u. Việc tiêu điệt các tế bào khối u cũng phụ thuộc vào 
sự CÓ mật Của oxy, sự tập trung oxv càng cao thì càng nhiều tế bào bị tiêu 
điệt. Sự phản ứng của tế bào khối u thường xuyên bị chỉ phối bởi sự có mãi 
của các tế bào bị thiểu oxy. Sau khi chiếu xa, một số tế bào bị thiếu oxy sẽ 
cố gắng lấy lại oxy trước khi bị oxy hoá lại đo đó trở nên nhạy cảm hơn với 
các bức xạ tiếp theo. Đôi khi, độ nhạy bức xa được xem như một đặc điểm 
nữa của sinh vật học phóng xạ. Một số mô hoặc khối u phản ứng nhạy với 
bức xạ hơn các mô khác, thậm chí còn chấp nhận các khoảng thời gian 
phản ứng khác nhau. Sự phản ứng khác nhau phụ thuộc chủ yếu vào sự 
khác nhau bên trong của độ nhạy phóng xạ. Tóm lại. việc chia một liễu 
tổng cộng thành một số phần nhỏ nhằm tối thiểu liều cho các mô lành do 
khả năng sửa chữa những tổn thương nặng giữa các liều và phục hồi quần 
thể. Cùng lúc đó, sự chiếu phân đoạn sẽ làm tăng khả năng tiêu điệt các 
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khỏi u do khả năng oxy hoá lại và phân bố lại. Hơn nữa, các khối u khác 
nhau và các mô lành có độ nhay bức xạ khác nhau. 

Một sự thật hiền nhiên cho thấy rằng kích thước đoạn là một nhân tố 
có anh hưởng lớn đến việc quyết định các hiệu ứng muộn đối với các mô 
lành với toàn bộ thời gian diểu trị có ít ảnh hưởng. Ngược lại, kích thước 
đoạn và toàn bộ thời gian điều trị đêu quyết định sư tác động trở lại của các 
mỏ và các khối u. Điều trị toàn bộ tăng lên có một ảnh hưởng lớn đến phản 
Ứng của mô. 


1.5. PHƯƠNG PHÁP ĐIỀU TRỊ CÁC KHỐI U BẰNG TIA XẠ 


1.5.1. Mục đích của việc điều trị bằng tia xạ 

Điều trị bằng tia xạ có liên quan đến việc phá huỷ các tế bào ung thư 
và ngăn chặn sự phát triển hơn nữa của nó. Tế bào ung thư phát triển nhanh 
ngoài sự kiểm soát bình thường của cơ thể con người và do đó dân đến mội 
số bệnh ung thư. Các bệnh ung thư ác tính chứa các tế bào có khả năng di 
cần. nghĩa là nó có thể phát triển lan tràn từ vị trí ban đầu của nó lây lan 
sang các bộ phận khác. Có nhiều loại tế bào ung thư và có nhiều cách điều 
trị khác nhau. phụ thuộc vào tốc độ phát triển của nó, tuỳ thuộc vào xu 
hướng chúng tạo thành u cứng hay vẫn tiếp tục phát tán, chẳng hạn như các 
bệnh máu trắng khác nhau. 

Điều trị bảng tia xạ kết hợp với phẫu thuật là hai phương pháp điều trị 
ung thư phố biến nhất và có hiệu quả nhất cho bệnh nhân ung thư. Điều trị 
bảng tia xạ đơn thuần có thể chữa khỏi nhiều loại ung thư khi còn ở giai 
đoạn khu trú tại chỏ. tại vùng. nhất là trong các bệnh ung thư hạch bạch 
huyết, ung thư đa, ung thư vòm họng và một số ung thư vùng đầu cẽ. 

Điều trị bảng tia xạ kết hợp với phầu thuật thường được áp dụng 
trong nhiều trường hợp khi ung thư đã phát triển tương đốt lớn. Có khi tia 
xạ trước nhăm giảm bớt thể tích khối u để để mổ, hạn chế đi căn trong lúc 
mô. Có khi tia xạ sau khi mổ nhằm diệt nốt những tế bào ung thư còn sót 
lại. Có khi tia xạ cả trước và sau khi mổ, kết hợp với điều trị hoá chất để 
tang khả năng điệt tế bào ung thư tại một khu vực mà điều trị băng hoá 
chất không thể diệt hết được. 
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Khi sư đụng phương pháp điều trị bằng tia xa cần phải xác định mục đích: 

& Liền trừ tần vóc: là loại trừ tất ca các tế bào ung thư tại u nguyên 
phát. tại các tổ chức xung quanh mà khếi u lan tới và những hạch tại 
vùng có thẻ đã bị xâm lấn. Điều trị tận gốc thường là liễu xa cao. có 
thể gây ra một số biển chứng phụ, thời gian kéo dài với sự chấp nhận 
của bệnh nhân. 

® Điển THỊ tạm thời: để nâng cao chất lượng đời sống như chống đau. 
chống tắc do chèn ép, chống chảy máu. Điều trị tạm thời thường là 
liều thấp và thời gian chiếu xa ngắn. 

1.5.2. Nguyên tắc điều trị bằng tia xa 

Phác đồ điều trị phải đựa trên những nguyên tắc sau; 

«® Đánh giá sự lan rộng của khỏi u bàng các biện pháp CT scanner., 
x-quang, phóng xa... để biết thẻ tích cần chiếu. 

® Biết rõ những đặc điểm bệnh lý của khối u, 

® Chọn lựa những phương pháp thích hợp: chỉ dùng xạ trị hay phối hợp 
phâu thuật, hoá chất... hay chọn phối hợp cả hai phương pháp, chọn 
loại 1a thích hợp, chiếu từ ngoài vào hay đật tại khối ú, 

s Qui định liều tối ưu và thẻ tích chiếu dựa trên vị trí giải phẫu, loại tổ 
chức học, độ ác tính... và những cấu trúc lành trone vùng chiếu. Bác 
sĩ không bạo giờ do dự trong việc thay đổi những điều đã qui định 
với những điều kiện mới phát sinh. 

® Đánh giá từng giai doạn vẻ thể lực của bệnh nhân, sự đáp ứng của 
khối u và thê trạng của tố chức lành trong khu vực điều trị. 

Bác sĩ điều trị phải cùng làm việc chặt chẽ với đội ngũ vật lý, kế hoạch 
điều trị và bộ phận đo lường, không thể nhầm lần được những đánh giá lâm 
sàng. hiểu sai về những quan niệm vật lý. không hoàn hảo về phác đồ điều 
trị và thực hiện phác đồ. 

1.5.3. Các phương pháp điều trị bằng tia xạ 

Có ba phương pháp điều trị bằng tia xạ: 

a. Xa trị bằng chùm tia ngoài 

Xa trị bằng chùm tia ngoài là một phương pháp phố biến nhất trong kỹ 
thuật xạ trị. Người ta thường tiến hành với chùm photon, thông thường đó là 
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các tia X mang năng lượng cao được tạo ra bởi máy giá tốc tuyển tính. 
nhưng người fa cùng thường dùng chùm tra pamma Tạo ra từ máy Cobalt-60 
và các it XÃ mang náng lượng trong khoang 50-300RKV, Thêm vào đó, chùm 
electron ở nắng lượng mmecgavolt cũng được sử dựng để điều trị các khối úu 
tương đói nóng sở cài thiện được độ chính xác hình học hơn các pho†on, do 
đó nó cũng được sư dụnp rộng rãi ngày nay. Xa trị ngoài với các bức xa hại 
khác cũng đã được đưa ra, trong trường hợp hạt neutron, và kiêm tra rộng 
rãi. Chùm hạt tích điện như proton có thê dùng trong điều trị lâm sàng nhưng 
các thiết bị để tạo ra chúng lại rất đất đỏ, vì vậy chúng ít được sử đụng. 

Một số phát triên mới đây trong kỹ thuật xạ trị ngoài đã tăng lên do 
việc sư dụng máy tính tăng. Chúng không chị có khả năng lập kế hoạch tính 
toán trong không gian ba chiều mà còn có khả năng điều khiển thiết bị điều 
trị sao cho vùng liều cao có thể biến đổi cho phù hợp với thể tích bia trong 
không gian ba chiều. Sự phát triển này song song với các kỹ thuật tạo ảnh 
như chụp cắt lớp điện toán bằng tia X. Cất lớp điện toán cho phép các nhà 
điều trị xác định thể tích bia chính xác hơn và nó phù hợp với các phương 
thức tạo ảnh khác, như tạo ảnh cộng hưởng từ (MIRI), nó sẽ đóng một vai trò 
quan trọng trong việc phác họa thể tích khối u. 

Các máy móc được sử đụng cho xa trị từ xa bao gốm các mấy phát tia 
&. máy phát chùm tia gamrma, máy gia tốc điện tử và máy phát neutron. Tất ca 
những thiết bị xa trị từ xá đòi hỏi đều phải có bao vệ bức xạ khác nhau và cần 
phải xử lý theo các nguyên tắc riêng của nó. Xa trị từ xa là phương pháp sử 
dụng rộng rãi nhất để điều trị những khối ú, hạch nằm sâu trong cơ thể, Bên 
cạnh những máy phát chùm tia gamma. máy phát neutron, máy X-quang thì 
hiện nay máy gia tốc được lrra chọn hầu hết cho các khoa xa trị. Các máy gia 
tốc có thể tạo ra được những chùm tia X, chùm điện tử, có hệ thống collimator 
để tạo dạng trường bức xa không đối xứng, có thể điều khiển băng máy tỉnh, 
có các hệ thống kiểm tra và lưu trữ, các hệ thống collimator động. 

b. Xa trí bằng nguồn phóng xa kín (brachyiherapy) 

Brachytherapy là kỹ thuật điều trị sử dụng các nguồn đồng vị phóng xa 
đất trong thể tích khối u để đưa ra một liều rất cục bộ nhằm tối thiểu hoá liều 
xa tỚI các mô lành bao quanh. 

Có thể sử dụng theo một trong ba cách sau: ấp vào, đặt vào khe hở 
hoặc gài vào bên trong cơ thể. Tuỳ từng loại ung thư mà người ta có các cách 
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cụ thể như: đặt ở bể mặt khối u trong các khuôn sáp, nhựa đối với ung thư 
đa, đặt vào các hốc tự nhiên của cơ thể như tử cung, xoang... hoặc cắm vào 
các mô. tô chức phần mềm mang ung thư. 

Brachytherapy bị hạn chế khi thể tích khối u nhỏ. 

Sự phát triên trong lĩnh vực này bao gồm việc sử dụng các nguồn 
phóng xạ có xuất liều cao (high dose rate), các npuồn này có thể được dưa 
qua các ống thông để đặt vào các vị trí khối u. 

C. lia xạ chuyển hoá, kết hợp chọn lọc 

Là phương pháp cho bệnh nhân uống hoặc tiêm các chất đồng vị 
phóng xạ ([”. P”. Au””) hoặc kháng thể đặc hiệu có gắn đồng vị phóng xạ 
để diệt tế bào ung thư trong quá trình chuyển hoá và kết hợp có chọn lọc. 


1.6. CÁC THIẾT BỊ VÀ THỦ TỤC XẠ TRỊ 


1.6.1. Các thiết bị xa trị 

Các giải đoạn của quá trình điều trị bằng tỉa xạ đòi hỏi phần cứng chẩn 
doán và điều trị phức tạp. Một phần quan trọng trong quá trình xa trị là quá 
trình bế trí bệnh nhân chính xác. Một phần khác trong lập phác đồ điều trị là 
phải có một thiết bị mô phỏng (simulator). Một thiết bị mô phong gồm một 
khối X-quang chẩn đoán gắn bên trong, cùng với một khối chiếu X-quang, 
có thể đưa ra các tính chất vật lý và hình học đồng nhất với các thiết bị xạ 
trị. Đôi khi, các thiết bị mô phỏng cững có khả năng tạo ra các ảnh CT. Thiết 
bị mô phỏng cất lớp điện toán là một thiết bị cất lớp điện toán (CT seanner) 
thông thường có thêm một phần mềm để hiển thị đạng hình học của chùm 
tia điều trị trên các ảnh CT. Các thiết bị mô phỏng cất lớp điện toán này (CT 
simulator) luôn cần thiết trong các khoa xạ trị và đã chứng tỏ là một phần rất 
quan trọng trong quá trình lập phác đồ điều trị. Dữ liệu ảnh mỗi bệnh nhân 
cần được chuyển tới máy tính lập phác đỏ điều trị. trong đó các cấu hình tối 
ưu của chùm tia bức xạ cũng như liều xạ tới khối u và các mô bình thường 
cần được dự đoán một cách chính xác. Các lược đồ tính toán này có tính đến 
những thay đổi của phần cứng điều trị và tương ứng với các thiết bị phụ 
thuộc cũng như những thay đổi trong cấu trúc giải phẫu của mỗi bệnh nhân. 
Phần cứng xa trị này có rất nhiều loại, từ những thiết bị X-quang năng lượng 
thấp tương đốt đơn giản tới các thiết bị Coban-60 cho tới các máy gia tốc 
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tuyến tính phức tạp. các máy mà có khả nâng điều trị với nhiều mức năng 
lượng của chùm phofon và clecton. Các thiết bị tạo ảnh hiện nay rất thích 
hợp với việc xác định các trường xa trị, đôi khi trong thời gian thực. Đối với 
việc xác định vị trí đặt các nguồn phóng xạ trong cơ thể. người ta đã phát 
minh ra các thiết bị brachvtherapy. Cả máy pia tốc và máy xa trị áp sát tải 
sau điều khiến từ xa đều được vận hành dưới sự điều khiển của máy tính. 
Hơn nữa. các thiết bị xa trị khác nhau. các máy tính lập phác đồ điều trị và 
các thiết bị tạo ảnh cần được nối mạng để truyền một cách chính xác và hiệu 
quả tất cả các thông 1in liên quan đến việc điều trị cho môi bệnh nhân. 

Các thiết bị xa trị mới hơn có khả năng biến đổi và điều chỉnh cường 
độ chùm tia sao cho sự phân bố liều đưa tới bệnh nhân được tối ưu. Với các 
phiên bản gần đây nhất, mật độ chùm tia được điều chỉnh để phân phối cho 
từng lát một, kỹ thuật này được gọi là xạ /!† từng lớp (tomotherapv). 

Trone một số tình huống, một số kỹ thuật đặc biệt được áp dụng đối 
với các bệnh kém phổ biến hơn. vì vậy cần một số thiết bị đặc biệt để cải 
thiện khả năng điều trị cho bệnh nhân. Các thủ tục đặc biệt phổ biến nhất là: 

® Xạ phầu (s†ereotacuc radiosirgery): ấp dụng đối với các bệnh dị tật 

động, tĩnh mạch nhỏ (AVMs) (các bệnh này không phải là ác tính 
nhưng lại có thể gây nguy hiểm) hoặc để điều trị các khối u não. 

®e Chiếu và toàn cơ thể: được sử dụng chủ yếu như một thủ tục chuẩn 

bị cho việc cấy phép tuy xương. 

e Chiếu xạ toàn bộ da bằng chùm tia electron đối với các bệnh nấm đa. 


& X¿ 0rí trong đối với các khối ú nằm ở vị trí sâu và không thể điều trị 

được bằng các thiết bị xạ trị bảng chùm tia ngoài thông thường. 
Mỗi kỹ thuật này đồi hỏi một nô lực lớn trong việc phát triển và đánh 

giá mức độ ưu tiên đo liều lượng bức xạ để thực hiện điều trị lâm sàng. 
Nhiều phương pháp điều trị bằng tia xa và các thiết bị liên quan có thể 
xuất hiện ở hầu hết các khoa xa trỊ ở các nước đã phát triển. Tuy nhiên, các 
thiết bị xa trị đặc biệt chỉ có ở vài viện nghiên cứu. Chùm proten và neufron 
đã có từ nhiều năm nay, nhưng chỉ phí đầu tư ban đầu và chi phí vận hành 
chúng rất cao, khả năng lại hạn chế đôi với một số bệnh, do đó các thiết bị 
này thường ít có trong các khoa xạ trị cơ bản. Các kỹ thuật phát triển như 
hyperthermia, điều trị quang động, điều trị bằng cách bây ncutron Bo và sử 
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dụng các kháng thể đơn nghiêng đánh dấu bằng đồng vị phóng xạ 
(radiolabeled monoclonal antibodies) vẫn được sử dụng nhiều trong môi 
trường nghiên cứu. 


1.6.2. Một số định nghĩa liên quan đến thể tích bia và sự phân 
phối liều 
Liều lượng và phân bố liều lượng là một trong những yếu tố quan trọng 
đóng góp vào sự thành công của điều trị bằng tia xạ. Phân bố liêu lượng hợp lý 
được thể hiện bằng sự tập trung liều cao tại thể tích khối u (còn được gọi là bia) 
và liêu thấp tại vùng biên (là các tổ chức lành bao quanh khối u). 





Hình 1-5: (a) Một ảnh CT phần giữa ngực cho thấy vùng ung thư phổi. Khối u được 
khoanh vùng biên, kí hiệu là GTV. (b) Một ảnh CT tương tự như hình a minh hoạ 
thể tích PTV, thể tích điều tri và thể tích chiếu xạ. 


Trong quá trình lập kế hoạch xạ trị cho một bênh nhân ung thư, một số 
loại thể tích cần được các bác sĩ lâm sàng xác định. Người làm công tác tính 
toán liều chiếu cũng cần phải hiểu được một số loại thể tích để đưa ra được 
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phác đồ điều trị tối ưu. Vì vậy hiểu được các loại thể tích đó cũng là một 
điều quan trọng. Hình 1-Š và hình 1-6 minh hoạ phạm vi các loại thể tích. 

Đề điều trị cho một bệnh nhân ung thư phải qua quá trình xác định các 
thể tích. Hai loại thể tích cần được xác định trước khi lập kế hoạch điều trị là: 

Liêu lượng và phân bố liêu lượng là một trong những yếu tổ quan 
trọng đóng góp vào sự thành công của điều trị bảng tia xạ. Phân bố liều 
lượng hợp lý được thể hiện bằng sự tập trung liều cao tại thể tích khối u (còn 
được gọi là bia) và liều thấp tại vùng biên (là các tổ chức lành bao quanh 
khối u). 

e Thể tích khối u (øross tumor volume - TV). 

e Thể tích bia lâm sàng (clinical target volume ~ CTV). 

Trong quá trình lập kế hoạch điều trị một số loại thể tích sau cần phải 
được xác định: 

e Thể tích bia lập kế hoạch. 

e Các tổ chức nguy cấp. 

e Thể tích điều trị. 


e Thê tích chiếu xa. 









A) Thể tích khối u 

B) Thể tích bia lâm sàng 

C) Thể tích bia lập kế hoạch 
D) Thể tích điều trị 


Thể tích bia 


Hình 1-6: Sơ đồ biểu diễn các thể tích bia trong kỹ thuật xạ trị. Thể tích điều trị là 
trường chiếu xạ trong thực tế và bao gồm cả thể tích khối u (GTV), thể tích bia lâm 
sàng (CTV), và cả thể tích bia lập kế hoạch (PTV). 
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1.6.2.1. Thể tích khối u (gross tumor volume - GTV) 

Là thể tích có thể sờ, nắn hay nhìn thấy được, biểu hiện sự lan 
rộng hay khu trú của các phát triển ác tính. Thể tích khối u bao gồm cả 
khối u nguyên phát. các hạch di căn hay các đi cân khác. Thể tích khối 
u thường đúng với các phần của sự phát triển ác tính mà ở đó mật độ tế 
bào u là lớn nhất. 

[linh dạng kích thước và sự khu trú của thể tích khối u có thể được xác 
định bảng nhiều cách khác nhau: kiểm tra lâm sàng (khám. sờ, nắn, nội 
SOI...) băng các kỹ thuật hình ảnh khác nhau (chụp X-quang. chụp cắt lớp 
CTÍ, cộng hương từ và phương pháp chụp đồng vị phóng xa). 

1.6.2.2. Thể tích bia lâm sàng (clincal target volume - CTV) 

Là một thể tích tế bào và mô bao gồm cả thể tích khối u (GTV) và các 
tổ chức rất nhỏ cận lâm sàng phải xét đến khi điều trị cụ thể một cách triệt đề. 

Kinh nghiệm lâm sàng cho thấy rằng quanh thể tích khối u thường có 
liên quan đến cận lâm sàng. nghĩa là nó sồm bản thân các tế bào ác tính. các 
đám tế bào nhỏ hay những lan rộng rất nhỏ. rất khó phát hiện. Thể tích bao 
quanh mội khôi u lớn thường có mật độ tế bào u lớn. nản kẻ với mép của thể 
lích khốt u. và mật độ đó giảm đi vẻ phía ngoại vi của thể tích này (thông 
thường mép biên khoảng 1 cm). Thể tích khối u cùng với thể tích bao quanh 
này của các tô chức liên quan tại chỗ được sọi là thể tích bia lâm sảng (CTV) 
và thường được biếu diễn như một thẻ tích bia lâm sang bậc I (CTV-l). 

Những thể tích phụ khác được xem như là sự lan toa cận lãm sàng 
(nphta là các hạch vùng) cũng cần phải được điều trị. Chúng cũng được 
định nghĩa là các thê tích cận lâm sàng và gọi là các thể tích bia lâm xàng 
bạc 1, bậc 2. 

Vị vậy, trong thực tế, thông thường không chỉ có một thể tích cân lâm 
sàng mà còn có thể có nhiều hơn thế nữa. Cũng có trường hợp, ta có thể 
mình hoa một khối t nguyên phát và hạch vùng của nó mội cách riêng lẻ {ví 
dụ như trong trường hợp điều trị ung thư vú). Ở đó, khối u nguyên phát và 
các hạch vùng là tách rời nhau về mặt giải phẩu. Trong một số trường hợp ta 
có thể điều trị một trong hai thể tích bia lâm sàng với các liều lượng khác 
nhau. Trường hợp thường gặp là điều trị tăng cường, nehĩa là một thể tích 
liều cao năm bên trong một thể tích liều thấp. 
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Các định nghĩa vẻ thể tích khôi u và thẻ tích bia lâm sàng này về 
nguyên tắc được dựa trên các nguyên tác chung vẻ ứng thự học và không chỉ 
siới han cho việc áp dụng điều trị bàng chùm tia ngoài, Vì vậy, về mặt phầu 
thuật, một đường biên an toàn quanh thể tích khối u được tính một cách phù 
hợp với các qui tắc lâm sàng và diều này được hiệu đúng như các khái niệm 
thể tích bia lâm sàng khi điều trị băng chầm tia ngoài. Cũng như vậy, khi 
điều trị tia xa lạt chó. các thể tích điều trị được xác định và khái niệm thể 
tích bia lâm sàng là không thay đối. Hơn nữa, khái niệm này còn áp dụng 
cho phương thức điều trị khác như hoá chất tại chỏ, điều trị tăng nhiệt và 
điều trị quang đông (photocoagulation)... Các thể tích này là cơ sở của việc 
chỉ định điều trị và phai được xác định trước khi chỉ định liều lượng. 

1.6.2.3. Thể tích bia lập kế hoạch (planning target volume - PTV) 

Thể tích bia tập kế hoạch là một khái niệm hình học. được xác định để 
lựa chọn kích thước của chùm tia và phân bố chùm tia một cách thích hợp, 
có tính đến hiệu quả cao nhất của tất cả các thay đối hình học có thể có. sao 
cho đảm bảo liều lượng đã chị định được hấp thụ thực bên trong thể tích bia 
lâm sàng. 

Để dảm bảo rằng tất cả các mô bên trong thể tích bia lâm sàng nhận 
được mội liêu lượng đã chỉ định, về nguyên tác chiếu xạ người ta phải lập kế 
hoạch để chiếu xạ rmmột thê tích hình học lớn hơn thể tích bia lâm sàng. Mội 
cách lý tưởng thì vị trí. kích thước. hình đạng của thể tích bia lâm sàng và 
các chùm tia cần có quan hệ đến một hệ tọa độ cố định chung trong mội 
phương cố định và có thể sao chép lại được. Tuy nhiên 1rong thực tế điều này 
không thể thực hiện được. Có thể thầy được sự khác nhau trone và piữa các 
đợt phân chia liễu lượng, thời gian từ những yếu tổ sau: 

e Sự chuyển động của các tổ chức chứa thẻ tích bia (chẳng hạn sự hít 

(hở, cứ động của bệnh nhân). 

e Những sự khác nhau vẻ kích thước. hình dạng của các tổ chức chứa 

bia lâm sàng (chăng hạn như sự chứa đầy của bàng quang). 

e Sự khác nhau vẻ tính chất hình học của chùm tia (chảng hạn như 

kích thước chùm tia. các hướng của chùm tia}. 

Tuy theo hoàn cảnh lâm sàng (như điều kiện của bệnh nhân, vị trí thể 
tích bia lâm sàng...) và kỹ thuật đã chọn, thể tích bia lập kế hoạch cũng có 
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thê trùng với thẻ tích bia lâm sàng (chẳng hạn những khối u nhỏ trên da, các 
khỏi ư tiyển vên...) hay ngược lại, các thể tích bia lập kế hoạch có thể lớn 
hơn nhiều (ví dụ như khối u phối). 

Thể tích bia lập kế hoạch có thể lớn hơn biên giới giải phảu bình 
thường (chăng hạn bao gồm cả phần cấu trúc xương không ảnh hương về 
mặt lâm sảng), hoặc thậm chí cồn trải rộng ra ngoài bệnh nhân như trong 
trường hợp điều trị tiếp tuyến cho bênh nhân u18 thể vú. 

Vì vậy. thể tích bia lập kế hoạch là một khái niệm hình học và cố định. 
được dùng cho việc lập kế hoạch điều trị. Thực tế, thể tích bia lập kẻ hoạch 
không đại diện cho các tổ chức mô đã xác định hay các biến ĐIỚI của các 
mô. Thật ra. các mô chứa đựng về mặt hình học bên tron g thẻ tích bia lập kế 
hoạch, có thê không hoàn toàn nhận một sự phân bố liều lượng như đã lập kế 
hoạch, ít ra chúng cũng không thuộc các phản nào đó gần với biên ĐIỚI cua 
chúng, Sở dĩ như vậy là đo có sự khác nhau về vị trí của các thể tích bia lâm 
sàng năm trong ranh giới của thể tích bìa lập kẻ lioạch trong quá trình điều 
trị. Tuy nhiên, thể tích bia lập kế hoạch là một thể tích được sử dụng đề tính 
toán liêu lượng và sự phân bố liêu lượng bên trong thể tích bía lập kế hoạch 
phái được cân nhắc sao cho thể hiện được sự phân bố liễu lượng đối với thẻ 
tích bia lâm sàng và các tổ chức nguy cấp. 

Khi xác định thể tích bia lập kế hoạch đối với thể tích bia lâm sàng đã 
cho, người ta phải đánh giá hết tầm quan trọng của những sư khác nhau có 
thể liên quan đến sự phân bố chùm tia đã chọn, cân nhắc thêm về sự phân bố 
giải phâu. sự áp dụng các dụng cụ cố định bệnh nhân. 

1.6.2.4, Các tổ chức nguy cấp 

Các tỏ chức nguy cấp là các mô lành nơi mà độ nhạy cảm của tỉa xa có 
thể ảnh hưởng một cách có ý nghĩa đến việc lập kẻ hoạch điều trị và liêu 
lượng được chỉ định (tô chức nguy cấp chăng hạn như tuỷ sống). 

1.6.2.5. Thể tích điều trị 

Thê tích điều trị là một thể tích được bao quanh bởi một đường đồng 
kiểu trên bể mặt, đã được các nhà điều trị tỉa xạ lựa chọn và định rõ sao cho 
đạt được mục đích điều trị. 

Một cách lý tướng, liều lượng chỉ phân bố trên thể tích bia lập kế 
hoạch. Tuy nhiên, đo những hạn chế của kỹ thuật điều trị tia xa, mục đích 
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mày Không thẻ thực hiện được. và điều này dân đến việc phải xác định một 
thê tích điều trị. Khi một liễu lượng tối thiểu đối với một thê tích bia lập kế 
hoạch đã được chọn một cách thích hợp. trong một số trường hợp. thể tích 
điều trị thường lớn hơn nhiều so với thể tích bia lập kế hoạch. 

Có một vài lý do để nhận biết thể tích điểu trị, Trước hết. kích thước. 
hình đạng của một thể tích điều trị là một thông số rãt quan trọng. Lý do 
khác là sự tát phát năm trong thê tích điều trị nhưng lạt nằm ngoài thể tích 
bia lập kế hoạch, sự tái phát bên trong trường chiếu là đo không đủ liều 
lượng đã chỉ định, do thể tích đã xác định là chưa thích hợp. đó không phải 
là sự tải phát "đường biên”. 


- F. m.h 
1.6.2.6. The tích chiều xạ 
Thẻ tích chiếu xa là một thẻ tích mà các mô nhận được một lượng liều 


được coi là có ý nghĩa trone việc liên quan đến tổng liễu chịu được của các 
mỏ lành. 

Việc so sánh giữa các thê tích điều trị và thẻ tích chiếu xa đổi với 
những sự phân bố chùm tia khác nhau có thể được sử dụng như là một phần 
của quá trình lựa chọn. 


1.7. LIỀU LƯỢNG HỌC LÂM SÀNG 


1.7.1. Các đơn vị và thuật ngư thường dùng 

® Liễu lượng (dose) 
Đơn vị tính là Roemtipgen (R). tính cho bức xạ tia X hoặc tia y. Một 
Roentpen là năng lượng bức xạ (R„) đi qua một cm` không khí, ở 
điều kiện tiêu chuẩn (0C. 76ÕmmHB) tạo ra một đơn vị tĩnh điện, 
cùng dâu dương hoặc âm. 

e Suất liều (dose ratc) 
Là liều lượng trong một đơn vị thời gian. Đơn vị của suất liều là đơn 
vị của liều chia cho thời gian (R/h hoặc R/min). 

® [,iêu sâu phần trăm (pcrcentage deep dose) 
Là tỷ số của liều hấp thụ (Ð/) tại điểm khảo sát tại một độ sâu x 
nào đó so với liều hấp thu cực đại tại điểm khảo sát trên trục chùm 
tia (Ù),,). 
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¬ ¬- - lộ 
Liễu sâu phần tram:: 2 (%) = - -+ x LÔO 
k 
® Ty số mô-không khí (larget alr ratio} 
Là tỉ số liều hấp thụ tại điểm cho trước trong mô so với liều lượng 
được đo ngoài không khí trong một thê tích cho trước đủ lớn để tạo 
ra liều cực đại tại điểm đó. 
e© Kỹ thuật hàng số SSD (sourcc to surface distance}) 
Là khoảng cách từ nguồn phát tia tới bẻ mặt da bệnh nhân. 
«® Kỹ thuật hàng số SATD (source axIs đistance) 
Là khoảng cách từ nguồn tới tàm của khối u. cắt trục trùm tia. 
® Liêu lượng hấp thụ 
Được xác định như nắng lượng hấp thụ bởi một đơn vị khối lượng 
của chất bị chiếu xạ (hay chính là năng lượng ion hoá của bức xa bị 
hãp thụ bởi đơn vị khối lượng vật chất). 
Lơn vị: ]J/kg 
J/kẹg là liêu lượng hấp thụ bức xạ được đo bởi năng lượng một Jun 
của bức xạ lon hoá bất kỳ hấp thụ bởi khối lượng một kilogram của 
chất bị chiếu xa. 
® Kích thước trường chiếu (field size) 
Là kích thước được giớt hạn bởi đường cong đồng liều 50% của 
trường chiếu có kích thước x.y nào đó. 
1.7.2. Các yếu tố ảnh hưởng đến liều chiếu 
1.7.2.1. Nẵng lượng bức xạ 
Trong điều trị bằng tía xạ, liều lượng trong một khối u ở một độ sâu 
nào đó so với liều trên bề mặt da có ý nghĩa rất quan trọng. Liều sâu tính 
bằng % càng lớn thì hiệu quả điều trị càng cao. Liều lượng chiếu xạ phụ 
thuộc vào độ sâu, năng lượng bức xạ, khoảng cách từ nguồn đến da và diện 
tích trường chiếu. Tuy nhiên liều sâu phụ thuộc nhiều nhất vào năng lượng 
bức xạ. Khi tăng năng lượng lên thì tăng được độ sâu và do đó tầng được 
hiệu quả điều trị. 
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Liễu sâu phần trâm 
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Hình 1-7: Liều sâu phần trăm của chùm tía với năng lượng khác nhau 


Ta thấy khi điều trị bảng tia X, năng lượng I4OkV, trường chiêu 
100cm”, ở khoảng cách 8Oem thì khi vào sâu trong cơ thê 0cm, liều hấp thụ 
ở đây giảm chỉ còn gần bàng 0%: liêu trên bề mặt đa. Khi tăng năng lượng 
lên 200kV với cùng điều kiện như trên thì liều lượng tại đó tang lên 35%. 

Sự tăng Hiểu sâu của bức xa hãm theo sự tầng năng lượng của chúng có 
lợi trong việc điều trị khối u, liều sâu ở đó tăng mà mật da không bị tỎn 
thương vì liều cao. thậm chí ngay cả khí dùng một trường chiếu. 

1.7.2.2. Khoảng cách từ nguồn đến da 

Khoảng cách từ nguồn đến đa cũng ảnh hưởng đến liễu lượng nhưng 
ở mức độ thấp hơn, song điều kiện này cũng ảnh hưởng đến năng lượng 
bức xa. 

1.7.2.3. Kích thước trường chiếu 

Liều sâu tăng theo kích thước trường chiếu. Với bức xạ năng lượng 
truns bình thì sự tăng này là đáng kẻ hơn các bức xạ năng lượng lớn. 
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17.24. Mật độ vật chất bị chiếu xạ 

| liệu qua tốt nhất của việc điều trị là ảnh hưởng của liều lượng trong tổ 
chức mật độ đồng đều. Song sự đồng đều chỉ đạt được với những bức xạ có 
ñâng lượng cao. 

VỚI tia X có nàng lượng từ [80 đến 2300 KV, liễu lượng trong tế chức 
rât không đồng đẻu. Khi qua mô mềm, các tổ chức khác nhau hoặc xương 
thi có mức độ hấp thụ bức xạ khác nhau và ta khó kiểm tra sự khác nhau đó. 
Ta thấy liều lượng bị hấp thụ bởi xương gần như pấp 3 lần mô mềm. Khí 
chiếu xạ một tô chức bị xương chặn ngang thì chùm tia đến tổ chức phải tính 
đến cả sự hấp thụ của xương. Liễu lượng của chùm tía tới tổ chức sẽ giảm, 
mức độ giam này phụ thuộc vào năng lượng bức xa. Qua 3 cm xương, nâng 
lượng tia X giảm dị 20%. 

Ngoài ra, hiệu quả điều trị còn phụ thuộc vào sự đơn sắc của tia xa. 
Với các bức xạ năng lượng cao thì sự đồng đêu năng lượng tương đối tốt. 


1.7.3. Bản đồ đồng liều 


1.7.3.1. Đường cong đồng liều cơ bản 

Muốn biết phân bố liễu trong chùm tía. người ta phải đo liều lượng 
trong chùm ta đó rồi tìm những điệm có liều lượng giống nhau nốt chúng lại 
ta sẽ có một bản đồ đồng liều mô tả liều lượng của chùm tia đó. 





Hinh 1-8: Bản đổ đồng liều cơ bản trường 10cm x 10cm 
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Đề đo được chùm tra này, người ta chiếu chùm tia vào một khối nước 
rồi đi chuyển đầu đo trong khối nước để đo liều. 

Theo thực nghiệm. người ta thấy rằng: liều lượng cực đạt của chùm tra 
dưới mặt nước 5mm trên đường trung tâm. còn ngoài điểm đó ra liều đều 
thấp hơn. Để vẽ được đường đồng liều trước hết phải đo được liểu sâu cực 
đại. sau đó tính liều lượng còn 90%, 80%, 70%... là bao nhiêu. Ta dò máy 
trong khối nước và tìm tất cả những điểm có cùng liều lượng đó rồi nối lại 
với nhau. Kết quả ta được bộ đường cong đồng liều gọi là bộ đường cong 
đồng liều cơ bản. Tức là bộ đường conp đồng Hiểu trong môi trường nước 
chứ không phải trong cơ thể con người. Muốn có bộ dường cong đồng liều 
trong cơ thể người thì phải hiệu chính bộ đường cong đồng liều cơ bản. 

1.7.3.2. Lọc nêm 

Lọc nêm là một dụng cụ hình cái nẻm bảng chì, khi cài vào chùm tía 
nó sẽ làm biến đạng các đường đồng liêu cơ bán. Khi có nêm, các đường 
đồng liều cơ bản nghiêng đi so với trục của chùm. 





Hình 1-9: Các đường đồng liều nghiêng do lọc 20" 
Mỗi lọc nêm được đặc trưng bởi sự nghiêng của các đường đồng liều 


mà nó gây ra. Góc này được xác định bằng góc của đường tiếp tuyến với 
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đường cong đồng liều 50% và đường vuông góc với trục chùm tia. Thường 
người ta làm những nêm có góc 20", 30", 45”, 60”. 

Khi chiếu xạ bằng một chùm tia có nêm thì không ý nghĩa lắm nhưng 
nếu chiếu phối hợp 2 trường có nêm thì bản đồ tổng hợp liều lượng lại rất có 
ý nghĩa. Chẳng hạn như chiếu 2 trường trực giao cho xương hàm hoặc chiếu 
hai trường đối nhau trong điều trị tiền phâu thuật ung thư vú. 

1.7.3.3. Hiệu chỉnh chùm tia tới 

Trong thực tế, chùm tia không bao giờ vuông góc với mặt da bệnh 
nhân và mặt da bệnh nhân không bao giờ phẳng. Nếu chùm tia nghiêng với 
mặt da một góc nào đó, thì theo kinh nghiệm thực tế, người ta thấy chùm tia 
sẽ chỉ nghiêng 2/3 góc đó mà thôi. Khi chiếu chùm tia vào bệnh nhân bao 
giờ ta cũng phải hiệu chỉnh chùm tia tới bằng quy luật nghiêng 2/3, sau đó 
tổng hợp các chùm tỉa đã hiệu chỉnh ta mới có bộ đường cong đồng liều tổng 
cộng thực trong cơ thể bệnh nhân. 

Bảng cách này ta có thể kết hợp 2 trường, 3 trường, 4 trường và các 
trường có lọc nêm. 





Hình 1-10: Các đường đồng liều cơ bản bị nghiêng đi 2/3 khi chiếu nghiêng 
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1.7.3.4. Hiệu chính các chùm hình chữ nhật 

Trong thực tế, ít khi điều trị với các trường vuông vì vậy chúng ta phải 
tạo các bộ đường đồng liều cho chùm hình chữ nhật theo yêu cầu. 

Thông thường ta chọn bộ đồng liều hình vuông có chiều rộng bằng 
chiều rộng hình chữ nhật rồi kéo dãn các đường cong đồng liều vùng biên ra 
bàng chiều dài hình chữ nhật. Kết quả là ta có bộ đường cong mới cho hình 
chữ nhật. 

1.7.3.5. Đệm và bủ 

Đệm là một chất tương đương mô mà người ta đặt lên da bệnh nhân để 
làm cho mặt da phẳng, việc sử dụng đệm chỉ có ý nghĩa ở những nơi có tia-X 
200KV. 

Lọc bù chính là tấm đệm này nhưng để ra xa mặt da bệnh nhân nhưng 
vân bảo đảm đường đồng liều trong bệnh nhân cân đối. 





Hình 1-11: Lọc bù 

1.7.3.6. Che chì 

Khi chiếu xạ trường rộng ta thường phải che chì những khu vực không 
cần chiếu xạ. Những vùng này cần phải đặt gạch chì có bề dày tối thiểu 5cm 
để chặn ít nhất 95% tia. Nếu dùng bi chì có Paraphin liên kết thì bề dày tối 
thiểu là 6 em. 

Khi đặt một hòn gạch chì chữ nhật vào trường chiếu, trước hết ta tìm 
trường vuông góc tương đương với trường chiếu chữ nhật chưa che chăn, lấy 
hình vuông này trừ đi diện tích bề mặt che chắn rồi khai căn bậc 2 ta cé kết 
quả là diện tích một hình vuông tương đương với trường chiếu đã bị che chì. 
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1.7.4. Mô phóng điều trị 

1.7.,41. Đánh dâu và mô phỏng điều trị 

Sau khi việc chân đoán bệnh đã được xác định. trước tiên để chuẩn bị 
cho bệnh nhân vào điều trị tia xa. cần phải đánh đấu vùng cần điều trị. Việc 
đánh dấu dựa trên phim thẳng, phím nghiêng của bệnh nhân. Sau đó xác 
định vị trí các chùm ta. Đây là công việc làm trên máy mồ phòng điều trị. 
chùm tia-X trên máy mô phỏng có chỉ số hình học giêng hết chùm ta trong 
điều trị, tức là có cùng khoang cách từ nguồn tới da bệnh nhân và cùng kích 
thước trường chiếu trên da bệnh nhân. 

Muốn biết kích thước thực của bệnh nhân từ các tấm phim X-quang ta 
cần phái biết hệ số khuếch đại của phim là bao nhiều, Muốn biết hệ số này 
ta phải đặt một nhân kim loại có kích thước đã biết, trong chùm tia song 
song với phim X-quang hệ số khuếch đại sẽ bảng số đo của nhân trên phim 
chia cho số đo thực. 

Trong giai đoạn mỏ phỏng điều trị, chúng ta đo được kích thước thực 
của bệnh nhân, khoảng cách từ khối u tới mặt da, vị trí các chùm tia trên da 
bệnh nhân, hướng đi của tịa trung tâm. khoảng cách từ tâm u đến tâm trường 
chiếu trên da bệnh nhân. Người ta gọi các kích thước này là các kích thước 
thông dụng. 

1.7.4.2. Phối hợp nhiều trường 

Điều trị các khối u nằm sâu trong cơ thể với một trường chiếu sẽ dẫn 
đến sự khác nhau rất lớn giữa liều sâu và liều cực đại ở 5mm dưới da. Khi 
liều lượng này khác nhau 15% thì người ta không sử dụng phác đồ chiếu mội 
trường nữa. lúc này người ta phai phối hợp nhiều trường chiếu vào cùng một 
khối u. 

1.7.4.3. Trường chiếu đốt nhau 

Phương pháp đơn gian nhất trong phối hợp nhiều trường chiếu là chiếu 
hai trường đối nhau theo trục của nó. Ta đạt được sự đồng liều bởi vì khi liều 
lượng của một trường giảm xuống thì được bù đấp bảng Hểểu tăng lên của 
trường kia (đo trường kia CÓ Chiếu ngược lạ). 


Phương pháp này sử dụng cho điều trị tia xạ vùng đầu cố. 
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Hình 1-12: Bản đồ đồng liều tổng hợp chiếu xạ vòm họng 


1.7.4.4. Hai trường trực giao 

Khi điều trị một tốn thương mũi hầu ta có thể sử dụng một trường 
thăng má và một trường bên tai. Cần thiết dùng lọc nêm nhằm tránh quá liều 
ở vùng da chung của 2 trường chiếu và lái vùng liêu cao vào tâm khối u. Lọc 
nêm sẽ quay mũi nhọn vào phía trong của hai trường. 





Hình 1-13: Bản đồ đồng liều tổng hợp hai trường trực giao 
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1.7.4.5. Chiếu hình chữ nhật 
Khi vùng điều trị có kích thước nhỏ và nằm sâu trons các tổ chức ta sẽ 
dùng nhiều cặp chùm tia có phần chung cắt nhau bao quanh thể tích khối u. 





." 


Hình 1-14: Bản đồ đồng liều tổng hợp chiếu xạ hình chữ nhật 


Nhiều lối vào cho phép giảm thấp liều chiếu vào các mô lành ở gần kẻ 
khối u, trong khi đưa được một liều lớn vào khối u. 

1.7.5. Phân bố liều cho các trường chiếu 

1.7.5.1. Phân bố liều tại điểm T (bia, khối u...) 

Phương pháp đơn giản nhất là xác định độ lớn của mỗi chùm ở tâm 
của thể tích bia. Đây là cách phân bố liều ở điểm 7. Theo cách này, ta phân 
bố dưới dạng phần trăm. Tức là khối u được chiếu một liều lượng tính bằng 
100%. Ta phân bố cho các trường chiếu vào khối u nào đó. rồi tính liều mà 
trường đó phải chiếu vào khối u. Tổng cộng liều lượng của tất cả trường 
chiếu vào khối u là 100%. 

Muốn tính thời gian điều trị ta nhân tổng liều chỉ định chiếu vào khối 
u với hệ số phân bố rồi chia cho suất liều tại điểm ï: 
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Tronsg đó: 
—?„: Thời gian chiếu xạ cho trường đó. 
= Ð,: Tổng liều chiếu vào khối u. 
Ð: Suất liễu tại khối u của chùm nào đó. 
= Đ,: Phần trăm liên lượng phân bế cho chùm. 


1.7.5.2. Phân bố liễu trên da 

Theo cách này việc phân chia liều tới môi trường được cho băng số mà 
nó ty lệ với liều lượng nhận được ở lối vào của một trường chiếu, liều lượng 
đó được gọi là liều mặt da. Ta hình dụng ràng có hai trường chiếu, cùng 
chiếu vào một khôi u. Ta cho chiếu vào trường Í số 3 và chiếu vào trường 2 
số 2. Như vậy tổng liều chiếu tại khối u chia làm 5 phần thì trường l chiếu 
vào 3 phần, còn trường 2 chiếu 2 phần. Muốn tính liều cho phương pháp 
phân bô này ta cần có liều sâu của môi trường là &,. &:. Sau đố tỉnh liều sâu 
trung bình của 2 trường thco công thức sau: 

— (Ñ.H+R,.) — (Nx3+RÑ x2) 


TCÍ21 \pthg Em F“:-.. `. 
' ¡In nỗ về 3+2 


Tiếp theo tính liều tổng cộng ở cửa vào bằng cách chia liều tổng cộng 
mà người ta muôn chiếu vào khối u cho liều sâu trung bình. Rồi lấy kết quả 
này chia cho tổng số phân bố của các trường, tiếp đó nhân kết quả với con số 
phân bỏ của mỗi trường, ta có liều vào môi chùm tĩá, 

Trong ví dụ trên: Ta lấy tổng liều chia cho liều sâu trung bình rối lấy 
kết quả chia chơ tổng số số phân bố trường là 5, được bao nhiêu nhân với 3 
ta được liều chiếu của chùm tia 1, nhân với 2 ta được liều chiếu của chùm tỉa 
số 2. Cuôi cùng. muốn tính thời gian chiếu ta chia liều vào của mỗi chùm 
cho suất liều vào mỗi chùm đó. 

1.7.5.3. Liễu lượng bên ngoài trục chủm tia 

Phân tích rmmãt cất ngang chùm tia 

HỆ sổ ngoàt trục Chùm tia F.H.A 

Khi đi ra khỏi trục chùm tra liều lượng giảm đi đo: 

s Khoang cách tới nguồn tăng. 


® [ia tắn xa ỡ biên yếu hơn ở tâm chùm. 
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Khi đo liều từ biên trường này sang biên trường kia. ta thấy liều tăng 
nhanh, đến gần tâm tương đối bàng phẳng, rồi gần sang biên bên kia liều 
giảm nhanh. 

Sự thay đổi liều lượng theo đường vuông góc với trục chùm tia có thể 
tính toán được nhờ hệ số ngoài trục chùm tia F.H.A bằng công thức: 

D,= Dự x F.H.A 


D, là liều ở điểm P trên đường vuông góc với trục chùm tỉa. 

Vnng bán dạ 

Tương tự như chùm ánh sáng, sự giảm liều mà ta quan sát được ở biên 
chùm tia được gọi là vùng bán da. 


Xét liều lượng trên một trường chiếu xạ, ta thấy liều lượng ở tâm 
trường là 100%. Vùng bán dạ nằm trong vùng từ 20% đến 80%. 





= 
Ỉ j 
Khaảng cắch từ nguồn tới 
I  Cqllimator 
Ũ I 
l | 
Ị Ì 
. - 
Ù 
Khbảhag cách từ nguồy 
Ì tới da 
LÍ 
I1 
Y 
Vùng bán dạ Vùng bán dạ truyền qua 


hình hoc collimator 


Hình 1-15: Nguyên nhân của vùng bán dạ 
Giá trị có đường đồng liều 50% được gọi là giới hạn hình học của 
trường chiếu. Độ rộng vùng bán dạ phụ thuộc hai yếu tố: 
® Kích thước của nguồn: Độ rộng vùng bán dạ tuỳ thuộc vào kích 
thước của nguồn và khoảng cách từ nguồn tới collimator. Để giảm 
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vùng bán đạ người 1a đặt collimator xa nguồn nhất có thể được. 
những không được sản mặt đa dưới I5 cm. 

® Sự rrmuYyển qHa Collinkdor: Được thiết kế có tâm hội 1ụ là tâm nguồn, 

song các điểm khác trên mặt npuôn cùng phát tĩa. các tia này đi qua 
một phần cua collimaltor và bị mất một phân nâng lượng. nên vùng 
này năng lượng thấp hơn phía trong chùm tĩa. 

Vững HẾP giáp cHa 2 CHỈm Ha 

Có trường hợp ta điều trị cho bệnh nhân bàng nhiều trường liên tiếp. 
nếu nổi các giới hạn hình học của các chùm 1a được tạt vị trí điểm nết sẽ là 2 
lần 50% của liều lượng chiếu vào của mi trường tức là đạt IOOS% băng với 
kiều ở tâm trường chiếu. 

Áp dụng phép tính trong tam giác đồng dạng ta tính được khoảng cách 
cần phải để trên da bệnh nhân phụ thuộc vào khoảng cách từ nguồn tới đa 
của mỗi chùm tia. kích thước mỗi chùm tra và độ sâu điểm nối hình học mà 
ta xác định. 

Khoảng cách hai trường = (P/SS} x (C2 + C2). 

Nếu đặt hai trường không chính xác gần nhau hoặc xa nhau quá có thê 
gây ra quá liều hoặc thấp liễu trong thê tích điều trt. 


Khoảng cách 
+ trưởng 


— 


| R 
¬8.-- -- | “.- h - T= —Ẳ | : .. TR 
NHƯ e 
| : m 
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| 
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Hình 1-16: Cách tính khoảng cách giữa hai trường nổi nhau trên da bệnh nhân 
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Chương 2 


MÁY GIA TỐC TUYẾN TÍNH 


2.1. GIỚI THIỆU CHUNG 


2.1.1. Tổng quan và phạm vi 

Như chúng ta đã biết để nghiên cứu cấu trúc của vật chất ở trạne thái 
vị mỏ cần có những phương pháp khác bản so với trạng thái vĩ mô. môi 
trong những phương pháp đó là sử dụng hạt bản phá vào vật chất, hat bao 
gồm những hạt cơ bản cũng như các ion của nguyên tử. Cấu trúc và tính chất 
của vật chất được phát hiện nhờ vào sự tương tác của các hạt bản phá với vật 
chất nhưng để có khả năng như vậy thì các hạt phải có năng lượng nhất định 
và cường độ của chúng đủ lớn. phương tiện duy nhất giúp chúng ta làm điều 
đó là máy gta tốc, 

Trong vật lý hạt nhân, để nghiên cứu bản chất và các đặc trưng của lực 
hạt nhân. các hạt cơ bàn cần có những nguồn hạt gia tốc đến năng lượng rất 
cuo, Chẳng hạn để tích một nucleon ra khỏi hạt nhân cần phải dùng chìm 
hạt có năng lượng lớn hơn nàng lượng liên kết, trong thực tế các hạt gia tốc 
phái từ hàng chục đến hàng trăm MeV, Trong trường hợp đó máy gia tốc là 
phương tiện giúp 1a làm việc này vì ngoài việc gia tốc hạt nó cồn tạo ra 
những chùm hạt có mật độ lớn. 

Những tiến bộ lớn đạt được trong kỹ thuật xạ trị những năm gần đây 
phần lớn dựa vào những tiến bộ trong công nghệ chế tạo I1Av 0fa tốc luyến 
tính và tn học hoá. So với những máy xạ trị truyền thống (như máy phát tia 
, các máy phát Van de Craaff, betatron và các thiết bị cobalt), các máy gia 
tốc tuyến tính là những thiết bị y tế mới dùng cho phân phối liều trong xa trí. 
Hiện nay, máy gia tốc tuyển tính được xem là nguồn bức xa ion hoá linh 
hoạt, thực tế và quan trọng nhất sử dụng trong kỹ thuật xa trị. 
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Chương này trình bày những vân để thực tế liên quan tới việc sử dụng 
máy gia tốc tuyến tính trong xa trị. tóm tắt lịch sử phát triển công nghệ máy 
ø1a tốc tuyến tính, mô tả các thành phân chính trong máy gia tốc tuyến tính 
và các đặc tính cơ bản của chùm tia bức xạ do máy gia tốc tuyến tính tạo ra, 
đồng thời thảo luận về vấn đề kiểm tra nghiệm thu. đưa vào hoạt động và các 
thủ tục đảm bảo chất lượng máy gia tốc tuyến tính. Các loại máy gia tốc 
khác sử dụng trong y học cũng được bàn tới với mục đích so sánh với hoạt 
động của máy gia tốc tuyến tính. 






°; Ế ` _ 


k .. = 
1  x 


vn 
- z Í , 





Hình 2-1: Sơ đổ một máy gia tốc điều trị, chú ý mối quan hệ hình học giữa máy gia 
tốc tuyến tính và sự chuyển động của giường bệnh. 
2.1.2. Vai trò của máy gia tốc megavolt 
Ngay sau sự khám phá ra tia X của Roentgen năm I§95, trong quá 
trình khởi đầu của kỹ thuật xạ trị, công nghệ phát tia xạ ban đầu chú trọng 
Vào việc tạo ra cường độ và năng lượng chùm electron và photon cao hơn, và 
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gân đây là việc máy tính hoá và phản phối chùm tỉa với năng lượng điều 
chính được. Trong suốt 50 năm đầu phát triển kỹ thuật xa trị. công nehèệ xạ 
trị phát triển khá chậm chạp và chủ yếu dựa trên ống tia X. máy phái Van de 
Craaff và betatron. Phát minh vẻ thiết bị điểu trị từ xa Cobalt-60 của 
H.E.Johns đầu những năm 50 của thế kỷ XX đã tạo nên một bước phát triển 
lớn trong việc Tìm kiếm những nguồn photon năng lượng lớn hơn và thiết bị 
cobalt đã được đạt lên vị trí hàng đầu trong mội số năm, Trong cùng thời 
gian đó, máy gia tốc tuyến tính cũng được nghiên cứu phát triển, đã nhanh 
chóng chiếm ưu thế so với thiết bị cobalt. phát triển qua năm thế hệ với độ 
phức tạp ngày càng tăng và trở thành nguồn bức xạ được sử dụng TỘNĐ Tãi 
nhất trong Kỹ thuật xự trị hiện đại. Với thiết kế nhỏ gọn và hiệu qua, máy gia 
tốc tuyển tính rất lính hoạt trong sử dụng. cung cấp các nguồn tia X 
nh gavoif hoặc electron cho điều trị với một đải năng lượng rộng, 

Ngoài các máy gia tốc tuyên tính. kỹ thuật xa trị bằng tra X và electron 
còn sự dụng các loại máy gia tốc khác như betatron và microtron. Cúc hat 
hiểm gặp hơn được tạo ra từ các máy gia tốc đặc biệt như DroTon. neutron, 
các lon nặng và các meson 7 âm đôi khí cũng được sử đụng trong kỹ thuật 
xạ Iị. Tuy nhiên, các máy gia tốc tuyển tính mepavolt được sử dụng phố 
biến nhất liện nay. 


2.1.3. Các loại máy gia tốc 

Nhiều loại máy gia tốc đã được phát triển cho việc nghiên cứu cơ bản 
trong vật lý năng lượng cao và vật lý hạt nhân. Phần lớn các máy này đã 
được sửa đổi để dùng cho ít nhất một ứng dụng nào đó trong xa trị. Bất kê 
đối với loại máy gia tốc nào, hai điểu kiện gia tốc hạt sau cần phải được thoá 
mãn: (1l) hạt phải được tích điện và (2) điện trường phải được cung cấp và 
hướng theo chiều di chuyển của hại. Các loại máy gia tốc khác nhau ở cách 
chúng tạo ra điện trường gia tốc và điện trường đó tác động lên các hạt như 
thế nào. 

Nhìn chung, các hạt tích điện cần gia tốc được phun vào máy gia tốc từ 
một nguồn thích hợp. Sau đó, đưới tác động của điện trường, chúng được 
chuẩn trực vào một tia và chuyển động theo quỹ đạo xác định trong chân 
không cho tới khi đạt được động năng cần thiết. Khi đó, chùm hạt được tách 
khỏi máy gia tốc hoặc được dùng để bắn phá mục tiêu nhằm tạo ra phản ứng 
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mong muốn. Điện trường gia tốc có thể ở đang liên tục hoặc dạng xung. Các 
hạt ph được gia tốc tronp môi trường có độ chân không cao (~T0” torr) đề 
tránh bị cản bu và phân tần đo và chạm với các phân từ khí. Môi hạt mane 
điện âm hoặc dương, bất kẻ khối lượng của hai nặng hay nhẹ, đều có thể 
được gia tỐc trong một máy g1a tốc thích hợp. 

Theo điện trường la tốc, có hai loại mấy gia tốc: (l) tính điện và (2) 
vòng. Trong các máy gia tốc tĩnh điện. các hạt được gia tốc bởi điện trường 
tĩnh điện qua sự chênh léch điện ấp, không đổi theo thời plan. Ciá trị điện áp 
này quyết định giá trị động nàng cuối cùng của các hạt. Do trường tĩnh điện 
là đồng đều. động năng các hạt đạt được chỉ phụ thuộc vào điểm xuất phát 
và điêm đích. do đó. không thê lớn hơn thế năng tương ứng với chênh lệch 
điện thế lớn nhất tồn tại trong máy. Năng lượng có thể đạt tới của mấy gia 
tốc tình điện bị giới hạn bởi sự phóng điện piữa cực cao thể và tường phòng 
máy khi chênh lệch diện thế đạt tới một siá trị tới hạn nhật định (điển hình 
~10ˆV). 

Các ví dụ về máy pia tốc tĩnh điện gồm có: các ống tia X dùng cho xạ 
1ri trực áp và xa trị bẻ mặt, các máy phát Van de Craaff, các máy phát neutron 
và các máy phát Cockrofi-Walton. Kỹ thuật xa trị khơi đầu với các ống ta X 
nhưng phát mình vẻ máy điều trị mepavolt đã thư hẹp ứng dụng của các ống 
tia X cho việc điều trị các vét thương bể mặt da và xa trị nội phâu. Trước phát 
hiện về betalron và máy gia tốc tuyến tính, các máy phát Van de Ôraaff. tuy 
cổng kẻnh. đã cung cấp nguồn tia X mepavolL ở mức chấp nhận được; ngày 
1rty, các máy phái này không còn được sử dụng trong xạ trị nữa. Các máy phái 
Cockroft-Walion là điện hình cho trang bị vật lý nguyên tử cơ bản nhưng nhìn 
chung không được sử dụng trong y học, còn các máy phát neutron có khả 
năng cung cấp nguồn neutron l4 MeV cho xạ trị. 

Qua việc sử dụng các điện trường không đẻu, các máy gia tốc vòng có 
khả năng tạo ra các hạt mang điện có động năng lớn hơn rất nhiều so với các 
máy gia tốc tĩnh điện. Với điện trường biến đổi E, kết hợp với từ trường biến 
đối B. có thể tìm được các đường kín sao cho dọc theo các đường này. từ 
thông của E, và theo đó động năng mà hạt đạt được, là khác không. Nếu các 
hạt được lái theo các đường này nhiều lần. chúng sẽ dân được gla tốc mà 
không bị hạn chế bởi điện áp giới hạn của máy. Trong các máy gia tộc vòng, 
điện trường gia tốc chỉ tương ứng với một phần nhỏ giá trị động năng cuối 
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cùng của các hạt. Động năng cuối cùng này lớn là do các hạt được ø1a tỐc 
qua cùng một mức chênh lệch điện thế giá trị nhỏ một số lớn lần. 

Xét theo đường di của các hạt mang điện, có hai loại đường: thẳng (linac) 
và cong (betatron. microtron, cyclotron, synchrocyclotron và svnchrotron). 
Trong máy gia tốc thăng, các hạt mang điện được dẫn theo môt đường tuyến 
tính, qua cùng một mức chênh lệch điện thế thấp nhiều lần. Do đó, các máy 
g1a tốc tuyến tính cũng được xếp vào nhóm các máy gia tốc VÒng như các máy 
g1a tốc cung cấp các đường cong gia tốc hạt phổ biến khác. 


2.1.3.1. Betatron 

Betatron được phát triển vào năm 1940 bởi D.W.Kerst như một máy 
gia tốc electron vòng cho nghiên cứu vật lý cơ bản. Tuy nhiên, ngay sau đó, 
người ta đã nhận thấy khả năng ứng dụng của loại máy này trong kỹ thuật xa 
trị. Máy này chứa một nam châm điện được cấp một dòng xoay chiều có tần 
số trong khoảng 50-200Hz. Các electron chuyển động trong một buồng chân 
không hình xuyến (foro¿dal) đặt giữa hai cực của nam châm điện. Về khái 
niệm. có thể xem betatron tương tự như một máy biến thế. Dòng sơ cấp là 
dòng xoay chiều cung cấp cho nam châm và dòng thứ cấp là đòng electron 
chạy vòng quanh hình xuyến (quanh buồng). Các electron được gia tốc bởi 
điện trường, được tạo ra trong buồng hình xuyến bởi từ thông thay đổi trong 
nam châm diện và được giữ trong quỹ đạo tròn bởi từ trường có trong buồng 
hình xuyến (hình 2-2). 
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Hình 2-2: Sơ đồ khối của máy gia tốc Betatron 
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Trong những năm 50 của thế ký XX, betatron øIữ một vai trò quan 
trọng trong kỹ thuật xạ trị megavolt. Tuy nhiên. sự phát triển các máy linac 
ban đầu đã gạt chúng ra ngoài lề và cuối cùng đưa chúng vào quên lãng. Rất 
nhiều ưu điểm mà các máy linac đem lại so với betatron như suất liều chùm 
tia cao hơn rất nhiều (10Gvy/phút so với ~IGy/phút), kích thước trường rộng 
hơn. hoàn toàn đồng tâm, thiết kế nhỏ gọn hơn và hoạt động của máy ít ồn 
hơn. Ưu điểm duy nhất của betatron so với linac là chi phí thấp hơn cho 
cùng một mức động năng của chùm electron. 


2.1.3.2. Cyclotron 


Cyclotron được phát triển vào năm 1930 bởi E.O.Lawrence để gia tốc 
các Ion (proton, deuteron, các Ion nặng hơn) tới động năng cỡ một vài MeV. 
Ban đâu, cyclotron được sử dụng trong nghiên cứu vật lý hạt nhân cơ bản, 
nhưng sau đó đã trở nên quan trọng trong các ứng dụng y học. Nó cho phép 
tạo ra các đồng vị phóng xa cho y học hạt nhân cũng như tạo ra các chùm 
proton và neutron cho xạ trị. Trong cyclotron, các hạt được gia tốc theo các 
quỹ đạo xoắn ốc đi trong hai điện cực hình bán trụ chân không bởi từ trường 
đều (~I T) được tạo ra giữa các mảnh cực của một nam châm lớn. Một điện 
áp tần số vô tuyến (RF) với tần số giữa I0 và 30MHz được đặt vào giữa hai 
điện cực. Các hạt mang điện được gia tốc khi chúng vượt qua khoảng trống 
giữa hai điện cực này. Bên trong các điện cực Không có điện trường và các 
hạt này trôi đi dưới ảnh hưởng của từ trường theo quỹ đạo nửa vòng tròn với 
tốc độ không đổi cho tới khi chúng lại đi qua khoảng trống giữa hai điện cực 
trên. Nếu trong lúc đó, điện trường đổi chiều thì hạt sẽ lại được tăng tốc qua 
qua khoảng trống giữa hai điện cực và có thêm một lượng động năng nhỏ 
trôi trong điện cực kia theo nửa vòng tròn có bán kính lớn hơn nửa vòng 
tronø trước, tạo nên một quỹ đạo hình xoán ốc và động năng của hạt tăng 
dần sau một số lớn lần vượt qua khoảng trống giữa hai điện cực (hình 2-3). 
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Hình 2-3: Sơ đồ khối máy gia tốc cyclotron 
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Về nguyên tắc cyclotron là một máy gia tốc đơn giản và thực hiện 
được, tuy nhiên, động năng hạt lớn nhất máy có thể tạo ra chỉ giới han ở vài 
phần trăm của năng lượng còn lại của các hạt được gia tốc (do Sự tăng tương 
đối của khối lượng hạt với vận tốc). Với sự tăng lên của khối lượng hạt và 
động năng, thời gian trôi giữa hai cực không còn là hằng số nữa mà cũng 
tang lên khiến cho hạt và trường RE cuối cùng bị lệch pha và không còn khả 
năng gia tốc hạt nữa. Do đó. cyclotron không thể sử dụng để gia tốc electron 
được và giới hạn động năng thực tế cho proton là ~I0OMeV và cho deuteron 
là ~20MeV. 

2.1.3.3. Synchrocyclotron 

Šynchrocyelotron được cải tiến từ cyclotron, đã vượt qua giới hạn năng 
lượng của cyclotron chuẩn bằng cách điều chỉnh tần số của máy phát tần số 
vô tuyến (RF) tương ứng với sự tăng tương đối của khối lượng hạt. Điều đó 
cho phép hạt được giữ đồng bộ với trường gia tốc bất chấp sự tăng khối 
lượng của hạt theo năng lượng và thu được kết quả là năng lượng cuối cùng 
của hạt được gia tốc lớn hơn rất nhiều. 

2.1.3.4. Microtron 

Microtron là một máy gia tốc electron kết hợp các tính năng của 
máy gia tốc tuyến tính và cyclotron. Khái niệm về microtron được phát 
triển bởi V.I.Veksler năm 1944 và máy này được sử dụng trong xa trị 
chùm electron và photon ngày nay, cho dù chúng được sử dụng ít hơn 
linac rất nhiều (hình 2-4). 
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Hình 2-4: Sơ đổ khối của máy gia tốc Microtron 
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Có hai loại microlron: vòng (c¡ircHuiar) và đường (raceciracÃ}. 

Trong loại mmicrotron vòng. các electron đạt được năng lượng từ một 
khoanp cộng hưởng vị sóng và vẽ ra một quỹ đạo tròn có bán kính tăng đân 
dưới dạng một từ trường đồng nhất. Đề giữ các hạt cùng pha với công suất vì 
sóng, điện ấp khoang. tấn số và từ trường được điều chính theo cách mà sau 
môi lần qua khoang. các clectron nhận thêm mội năng lượng đo tăng thời 
gian truyền qua trong từ trường, mà thời gian này bàng với một số chu kỳ 
Của VI sÓNE. 

Trong loại microtron dạng đường, từ trường được chia thành hai phiến 
cực hình D, hai phiến này được tách ra để có độ linh động cao hơn trong quá 
trình phun điện tử một cách hiệu quả và đạt được năng lượng cao hơn ở mỗi 
quỹ đạo qua việc sử dụng cấu trúc gia tốc nhiều khoang tương tự với loại 
được sử dụng trong máy gia tốc tuyến tính. Các quỹ đạo điện tử bao gồm hai 
nửa vòng tròn và hai phần thẳng. 

Một thuận lợi nữa của microfron so với máy gia tốc tuyến tính là sự 
phân tấn chùm nhỏ hơn và sự trải năng lượng trong phố chùm nhỏ hơn, sự 
đơn giản trong vận chuyên chùm từ buồng chân không tới bia tia X và đơn 
giản trong việc sử dụng nhiều ranh giới chùm tia. Vài phòng xa trị có thể 
được thiết kế để cùng dùng một microtron đặt ở trung tâm, nâng cao hiệu 
quả hồ trợ xạ tTỊ. 

2.1.3.5. Synchrotron 

Trong máy gia tốc svnchrotron, giông như máy betatron, các hạt 
chuyển động theo quỹ đạo tròn với bán kính không đổi bên trong một buồng 
chân không dưới dạng một hình xuyến (hình 2-5). Hình xuyến này được đặt 
bên trong một từ trường, từ trường này thay đổi theo thời gian để làm tăng 
khối lượng các hạt theo năng lượng. Các hạt này được gia tốc bởi điện 
trường RF, điện trường này được đất tại một điểm xác định của buồng chân 
không và đạt được bàng cách các sóng điện từ đứng trong khoang cộng 
hưởng mà các hạt đi qua. Tần số hoạt động vào khoảng vài MHz đối với 
proton và vài trăm MHz đối với electron. Để tránh dùng một khoảng điều 
chế tần số rộng của trường RF, các hạt thường được phun vào máy gia tốc 
sau khi được gia tốc tới một năng lượng là vài MeV băng một máy gia tốc 
phụ trợ (điện trường tính hoặc gia tốc tuyến tính) gọi là máy phun (InJector). 
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Synchrotron thường được sử dụng trong nghiên cứu vật lý năng lượng cao 
nhưng cũng được sử dụng như các nguồn xạ trị bằng chùm proton. 
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Hình 2-5: Sơ đồ máy gia tốc Synchrotron 


2.2. NGUYÊN LÝ GIA TỐC THẲNG 

Máy gia tốc tuyến tính là loại máy mà hạt tích điện được gia tốc nhờ 
điện trường một chiêu hoặc xoay chiều có điện thế cao và quỹ đạo của hạt là 
đường tháng khi chuyển động trong điện trường. 

Năm 1932, Walton và Cokraft đã thành công trong việc biến đổi hạt 
nhân bên thành hạt nhân phóng xạ bằng phản ứng hạt nhân với photon. Để 
gia tốc photon đạt đến năng lượng cần thiết, hai ông đã dùng phương pháp 
gia tốc điện trường băng một sơ đồ nối tiếp các tụ điện để tạo ra điện thế cao 
từ 600.000 + 800.000 Volt và đưa điện áp đó vào ống chân không. Nhưng sử 
dụng điện trường một chiều chỉ gia tốc đến 2 + 3 MeV không thể giải quyết 
được những vấn đề liên quan đến hạt nhân nguyên tử. Lawriton và Sloan đã 
giải quyết vấn đề bằng cách thay đổi việc sử dụng điện trường một chiều 
bằng điện trường xoay chiều. Lúc đầu người ta nghi ngờ về khả năng điện 
trường xoay chiều có thể gia tốc được các hạt hay không. Vì là điện trường 
xoay chiều nên hướng của lực điện trường bị thay đổi theo chu kỳ. Khi 
hướng của nó trùng với hướng chuyển động của hạt thì hạt được gia tốc 
nhưng khi lực điện trường có hướng ngược lại thì hạt sẽ bị giảm tốc. Nếu 
thời gian hạt được gia tốc bảng thời gian hạt bị hãm thì quá trình này có thể 
nhận được một năng lượng đáng kể không? Chính vì lý do đó mà thời gian 
đầu người ta đã nghĩ đến việc tạo ra các điện trường một chiều để tránh Sự 
thay đổi chiều của lực điện trường theo chu kỳ. 
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Song người fa đã tìm ra được biện pháp gia tốc hạt trong điện trường 
xoav chiều như sau: 


Ầ 


Hinh 2-6: Sắp xếp các ống tạo sự gia tốc 


Giả thiết răng giữa các cực À và B được tạo ra một điện trường xoay 
chiều (hình 2-6). 

Ta đặt vào gIfa các cực này một loạt ông hình trụ dược ký hiệu là C,, 
C;, C;, C.và C.. Để giữa các ống này cũng như giữa chúng và các điện cực 
Ấ, B được tạo ra điện trường xoay chiều như giữa À và B thì các ống C,, €:, 
€. được nổi với điện cực B còn €., C, nối với cực Á. 

Kết qua giữa ÄÁ và CC; và CC, và C: có cùng một hiệu điện thế, 
đồng thời giữa C, và C.. C, và C, có cùng giá trị hiệu điện thể như các cặp cực 
trên nhưng ngược chiều. Điều đó có nghĩa là nếu một hạt được gia tốc trong 
không gian giữa À và C: thì trong không gian giữa C, và C; hạt này sẽ bị điện 
trường hãm lại. Song tốc độ của hạt tuy rất lớn nhưng vân có giới hạn, do đó 
để đi qua được ống C, hạt mất một thời gian nhất định nào đó và trong thời 
gian này hạt không được gia tốc. Nhưng vì các điện cực nối với điện trường 
xoay chiều nên trone thời sian hạt đi trong ông C,, điện trường giữa C, và C, 
đối chiều. Mà độ đài ống C, có thể chế tạo khác nhau và hiển nhiên có thể 
chọn sao cho điện trường piữa C,và C. không hãm mà gia tốc hai. 

Ta giả thiết tiếp là trong thời điểm khi điện trường hướng từ A đến B 


(tức là diện thể ở cực A cao hơn ở cực B} và có stá trí cực đai thì từ điện cực 


na. 


A sẽ bay ra những điện tích dương. Dưới tác dụng của điện trường hạt sẽ 
chuyển động từ A sang B và được gia tốc. Khi hạt đến ống C, nó thu được 
nang lượng băng eU, trong đó e là điện tích của hạt, còn U là hiệu điện thế 
giữa À và C¡j. Khi hạt đi vào bên trong ống, điện trường sẽ không còn tác 
động lên hạt nữa và nó sẽ chuyên động với tốc độ ổn định. Trong thời gian 
đó điện trường đối chiều, hiệu điện thế giữa Á và C, giảm đến 0Ö sau đó đổi 
dấu nghia là thế ở điện cực Œ, trở thành lớn hơn thế ở À. Chúng ta sẽ chọn 
độ đài của ống C¡ sao cho tại thời điểm khi mà hiệu điện thế giữa Á và €, 
đạt đến giá trị âm lớn nhất thì các hạt chuyển động đến điểm cuối cùng của 
ống C,. Sau ống C,. lắp ống C; gắn với cực À sao cho điện thế ở cực A và 
ống €; là như nhau ở mọi thời điểm. Trong thời gian hạt chuyển động vào 
không gian các ông, thế năng của cực B sẽ lớn hơn thế năng của điện cực Á 
vì vậy hạt trên dường từ C„ đến €, lại được gia tốc và thu thêm được một 
năng lượng eÙU, như vậy khi đi vào ống €; (nợ không có điền trường) nó cô 
năng lượng bổ sung là 2eU. 

Tiếp theo quá trình chuyền động của hạt trong ống C, điện trường giữa 
các ống và điện cực sẽ tiếp tục thay đổi. Chúng ta chọn độ đài của ống C, 
sao cho vào thời điểm khi hiệu điện thế giữa A và B đạt tới giá trí cực đạt, 
hạt có thể đi được đến cuối ống C,. Nếu sau ống C; đặt ống €; có cùng hiệu 
điện thế với điện cực B tại mọi thời điểm thì trên đường đi giữa C, và C; hạt 
lại được gia tốc (tức là thời điểm đó thế của ống C; lớn hơn thế của ống €)¿). 
Nó nhận được thêm một năng lượng eU trước khi đi vào ống C.... Như vậy. 
khi đi vào ông C: năng lượng của nó sẽ là 5eU. Nếu ta không chỉ sử dụng 5 
ống mà nhiều hơn và độ dài các ống được lựa chọn sao cho mỗi lần điện 
trường thay đổi dấu trong khi hạt chuyển động trong ống thì hạt sẽ được sỉa 
tốc mỗi lần đi từ ống này sang ống kia. 

Đề thực hiện việc gia tốc hạt là đồng bộ khi chuyển động trong các 
ống thì thời gian chúng chuyển động trong mỗi ống phải bằng nhau. Điều đó 
đòi hỏi độ dài các ống tầng dân vì năng lượng và tốc độ tăng dần. Thời gian 
hạt được gia tốc đi trong các ống được tính theo công thức sau: 
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Trong đó ?, ?... và 0. mà, 0s... là độ dài và vận tốc của hạt chuyên 
động trong các ống tương ứng. 
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1H MH 'H 


Từ đó ta có; 


ị — lễ ị 
2 xÌ cũ 


' l2x2cÙ — |2x3eU 
m H m 
Vi vậy: 


Jin ni ND t9, 


Nếu như trong máy gia tốc có n điện cực thì năng lượng hạt thu được 





khi chuyển động từ cực thứ nhất đến cực thứ ø sẽ là ú x eÙ. 

Như vậy có thể nói rằng nếu ta có mội hệ thống pềm một lượng lớn 
điện cực có kích thước phù hợp với một hiệu điện thế Ứ nhỏ chúng ta có khả 
năng cung cấp cho hạt một năng lượng rất lớn. 

Phương pháp này đã được Lawrence sử dụng thành công, với một hệ 
thống gồềm 31 điện cực trên đó đặt một hiệu điện thế bảng 42000 Volt đã gia 
tốc được ion Hg đến năng lượng 1.260.000 cV, 

Tần số của nguồn điện thế xoay chiều theo tính toán cỡ hàng chục 
MHz. Người ta sử dụng máy gia tốc tuyến tính để gia tốc điện tử cũng như 
photon, có những loại mấy với công suất lớn có thể gia tốc điện tử lên đến 
l GeV hoặc cao hơn nữa. Máy gia tốc này được tạo thành từ các phần mà 
mỏi phần là một máy cộng hưởng đối với sóng võ tuyến, trong đó thay bằng 
sóng đứng có các cực đại và cực tiểu của điện trường chuyển động với tốc độ 
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"` kế Ƒ“ = na - r r - ¬ tế “*] * F _ 
gân băng tốc độ ánh sáng. Máy phát sóng cho tần số 3x10” Hz và công suất 
của nó đạt 10W đổi với các xung có thời gian [+2 s. Máy gia tốc này làm 
việc theo chế độ xung vớt tần số lặp là 60 xung/s và được sử dựng để nghiên 


cứu tương tác giữa điện tử và phofon. 


2.3. THIẾT KẾ CƠ BẢN CỦA MỘT MÁY GIÁ TỐC MEGAVOLT 


2.3.1. Các thành phần chính của một máy gia tốc 

Các thành phần hoạt động chính của một máy gia lốc v tế thường được 
chia thành 5 hệ thống sau: (1) hệ thông bơm, (2) hệ thống tần số vô tuyến, 
(3) hệ thống thiết bị phụ trợ, (4) hệ thống vận chuyển chùm tia, và (5) hệ 
thống theo đõi và chuân trực chùm tỉa. 

Hệ thông bơm: là một nguồn clectron và được gọi là súng điện tư. Hệ 
thông tân số vô tuyến được sử dụng để gia tốc các hạt, bao gồm một vài 
thành phân chính như: (†) nguồn tần số vô tuyến, nguồn này có thể là nguồn 
magnetron hoặc một bộ phận lái tần số vô tuyến kết hợp với một klystron, 
(2) một bộ điều chế phát ra các xung có công suất cao và chu kỳ ngắn để vận 
hành súng điện tử và hệ thống phát tần số vô tuyến, (3) một khối điều khiển, 
định thời cho bộ điều chế, (4) ống dẫn sóng gia tốc, trong đó các electron 
được gia tốc, và (5) một ciIrculator cho phép truyền công suất vô tuyến chi từ 
nguồn tới ống dẫn sóng gia tốc nhưng không theo hướng ngược lại. 

Hệ thông phụ trợ bao gồm một hệ thống bơm chân không. hệ thống 
làm lạnh nước, hệ thống nén khí, hệ thống chất điện môi bằng gas để truyền 
vị sóng từ bộ phát tần số vô tuyến tới ống dẫn sóng pia tốc và bảo vệ ngăn 
bức xạ dò. Hệ thống vận chuyển chùm vận chuyển chùm electron trong chân 
không từ ống dẫn sóng gia tốc tới bia hoặc lá tán xa, kết hợp với thiết bị lái 
từ trường và các thiết bị hội tụ. Hệ thống chuẩn trực và theo đöi chùm được 
đặt trong đầu điều trị, cung cấp hình dạng và theo dõi chùm tia X hoặc chùm 
electron lâm sàng. 

Sơ đồ khối của một máy gia tốc trong y học được minh hoa ở hình 2-7. 
Sơ đồ này cho thấy các thành phần và mối liên hệ giữa các bộ phận. Tuy 
nhiên, có sự khác nhau đáng kế giữa các máy tuỳ thuộc vào động năng của 
chùm electron cuối cùng cũng như thiết kế đặc biệt của nhà sản xuất. 
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Hình 2-7: Sơ đồ khối của một máy gia tốc trong y tế 


Chiều dài của ống dân sóng gia tốc phụ thuộc vào động năng của 
chùm electron cuối cùng và thay đổi từ 30cm ở 4MeV tới I50cm ở 25MeV. 
Tại các mức năng lượng electron megavolt, các photon theo hiệu ứng 
bremsstralung tạo ra trong bia tia X đạt đến giá trị đỉnh phía trước và chùm 
photon được tạo ra theo hướng của chùm electron đập vào bia. Tất nhiên, có 
sự liên quan giữa ống dân sóng gia tốc với bệnh nhân trong các cấu hình 
điều trị đồng tâm. 

Trong cấu hình đơn giản và thông thường nhất, như minh hoa ở hình 
2-B(a), súng điện tử và bia tia X được xếp thắng hàng trực tiếp với đường 
đồng tâm của máy gia tốc để tránh phải dùng hệ thống vận chuyển chùm 
tia. Chùm photon thẳng suốt từ đầu đến cuối được tạo ra và nguồn tần số 
vô tuyến cũng được gắn trong dàn quay. 
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Hình 2-8: Cấu trúc của các máy gia tốc y học đồng tâm: (a) chùm tia đi thẳng: 
súng điện tử và bia được gắn cố định vào ống dẫn sóng gia tốc; (b) ống dẫn sóng gia tốc trong 
dàn quay song song với trục đồng tâm, các điện tử được đưa tới bia qua hệ thống vận chuyển 

chùm tia; (c) ống dẫn sóng gia tốc trong khung đỡ dàn quay. 
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Tuy nhiên, vị lý do thực tế, đường đồng tâm của máy gia tốc tuyến 
tính không vượi quá I3Ocm phía trên sàn phòng điều trị và khoảng cách từ 
nguồn tới tâm khối u trên trục (SA) thường là 100cm. Như vậy rõ ràng là 
trong câu hình này, chiều dài của ống dân sóng gia tốc bị hạn chế ở 30cm, 
tương ứng với động năng của electron là 4 đến 6 MecV, Thực vậy, các máy 
gia tốc tuyển tính đơn plan nhất 4 hoặc 6 MeV với súng điện tử và bia cố 
định được gản vào ống dân sóng gia tốc, do đó không đòi hỏi sự vận chuyển 
chùm tia hay đưa ra sự lựa chọn xạ trị bảng electron. 

Ông dẫn sónp sia tốc đối với các mức nãng lượng clectron trung 
bình (ã tới 15 MeV) và cao (L5 tới 30 MeV) hiển nhiền sẽ rất đài nếu găn 
đường đồng tâm trực tiếp, bởi vậy chúng được đặt hoặc tronp dàn quay 
sonp song với trục quay của dàn quay, hoặc trong khung đỡ dàn quay. 
Sau đó, một hệ thống vận chuyên chùm tia được sử đụng để dẫn chùm 
electron từ ống dẫn sóng gia tốc tới bia tỉa X như được mình hoa ở hình 
2-8(B) và (c). Nguồn tần số vô tuyến trong hai cấu hình này thường được 
găn trong khung đỡ đàn quay. 


2.3.2. Các modun chính và các thành phần của nó trong máy gia 

tốc tuyến tính 

Các máy gia tốc tuyến tính hiện đại gêm một số các mođun và thành 
phần chính. Các modun chính trong máy gia tốc tuyến tính bao gồm dàn 
quay, khung đỡ, buồng điều khiển và giường điều trị. Mội số máy còn có tử 
điều chế, 

Hình 2-9 xác định các thành phản chính chứa trong khung đỡ và dàn 
quay của máy gia tốc tuyển tính nãng lượng cao. Khung đỡ được bãi chất 
xuống sàn và dàn quay có thể quay về hai phía trên khung dỡ. Cấu trúc pia 
tốc được đặt trong đàn quay, quay quanh trục năm ngang được cế định bởi 
khung đỡ. 


Các thành phần chính chứa trong khung đö như sau: 
|. Kiyxiron (hoặc magneron): la một loạt các khoang vị sóng đặt trên 


đỉnh bể chứa đầu cách ly và cung cấp một nguồn vi sóng để gia tốc các 
clectron. 


2. Ông dân sóng: mang nguồn công suất vi sóng này tới cấu trúc gia 
tốc trong dàn quay. 
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$. Cir€culafor: một thiết bị được đưa vào trong ống dân sóng gia tốc để 
cách ly klystron khỏi các sóng vi ba phản xạ trở lại từ cấu trúc gia tốc. 

4. Hệ thống làm mát mưóc: sẽ làm mắt các thành phần khác nhau bảng 
cách giải phóng năng lượng nhiệt và thiết lập sự ổn định nhiệt độ vận hành 
đối với cấu trúc ø1a tốc. 
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Hình 2-9: Sơ đồ mặt cắt một máy gia tốc tuyến tính năng lượng cao cho xạ trị (các 
thành phần bên trong chứa trong khung đỡ và dàn quay) 

Các thành phần chính trong dàn quay là: 

1. Cấu trúc gia tốc: một loạt các khoang vi sóng được cấp năng lượng 
bởi nguồn vi sóng được cung cấp bởi klystron qua ống dẫn sóng. 

2. Sứng điện tứ (hoặc catốtU: cung cấp nguồn electron đưa vào ống 
dân sóng. 

Ÿ. l trường uốn: uốn các electron phát ra từ cấu trúc gia tốc quanh 
một đường vòng nhäm hội tụ chùm electron trên bia để tạo ra các tia X hoặc 
sử dụng chùm electron trực tiếp cho điều trị. 

4. Đầu điều trị: bao gồm thiết bị định dạng và theo dõi chùm. 

5. Bộ chặn chùm tia: nhằm giảm các yêu cầu về che chắn phòng đối với 
chùm tia điều trị thoát ra từ bệnh nhân và có thể kéo ra từ phía chân dàn quay. 
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6. Tủ điều chế: chứa các thành phần phân bố và điều khiến nguồn điện 
SƠ cấp tới tất cả các vị trí của máy từ các kết nối, cung cấp các xung cao áp 
cho việc phun chùm tia và cho phát công suất vị sóng. 





Hình 2-10: Một máy gia tốc truyến tính năng lượng cao trong xạ trị 


Sự chuyển động của giwờng điều frị được điều khiển bởi tay điều khiển 
do nhà trị liệu vận hành (hình 2-10). Vị trí bệnh nhân trên giường theo ba 
chiều được một mô tơ điều khiển. Mô tơ điều khiển tốc độ nhanh hay chậm 
sẽ điều khiển cho giường, cùng với sự điều khiển quay dàn quay và điều 
chỉnh collimator thứ cấp (hình 2-1). Hầu hết các giường đều quay quanh trục 
đứng qua điểm đồng tâm. 

7. Bàn điều khiển (hình 2-11) là trung tâm hoạt động của máy gia tốc 
tuyến tính. Nó cấp xung định thời để khởi động môi xung bức xạ. Nó theo 
dõi các thông số hoạt động chính của máy gia tốc tuyến tính, bao gồm cả 


hfgy7i6tlug 6e 06 


liều điều trị cho môi bệnh nhân. Việc điều trị sẽ không thể tiến hành khi các 
thông số điều trị vượt quá giới hạn đã được thiết lập trước. 

Bên cạnh các modun và thành phần chính còn có một số hệ thống phụ 
trợ, bao gồm: hệ thống chân không và áp lực nước, điều khiển nhiệt độ, tự 
động điều khiển tần số (AFC), theo dõi và điều khiển bức xạ. 





Hình 2-11: Bàn điều khiển máy gia tốc tuyến tính gồm một hoặc nhiều máy tính và 
các thiết bị hiển thị. Tại bàn điều khiển, các nhà trị liệu khởi động, theo dõi và điều 
khiển việc điều trị. Các màn hình hiển thị quan sát bệnh nhân và máy gia tốc. Hệ 
thống lưu trữ, kiểm tra theo dõi và hiển thị các thông số điều trị bệnh nhân. 


2.3.3. Ống dẫn sóng gia tốc 


Ống dẫn sóng là các cấu trúc kim loại được rút hết hoặc điền đầy khí, 
có hình chữ nhật hoặc tròn được sử dụng để truyền sóng vi ba. Sự truyền 
sóng vi ba qua ống dẫn sóng tuân theo phương trình Maxwell và các điều 
kiện biên tại các bờ kim loại, trong đó, các thành phần tiếp tuyến của điện 
trường và các thành phần pháp tuyến của từ trường là bằng 0. Loại ống dẫn 
sóng đơn giản nhất là một ống dẫn sóng đồng nhất bao gồm một ống kim 
loại hình trụ được rút hết hoặc điền đầy bằng chất điện môi đồng nhất, ví dụ: 
SE„ hoặc freon (reon là chất làm lạnh dùng trong các thiết bị làm lạnh). 
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Các ống đản sóng đồng nhất có ý nehia rất quan trọng trong các hệ 
thống thông tin và cũng được sử dụng trong máy gia tốc tuyến tính để truyền 
CÔn8® suất vị sóng từ nguồn tần số vô Iuyến tới ống dân sóng giá tốc. Tuy 
nhiên. các ống dẫn sóng đồng nhất đơn giản không được sử dụng để gia tốc 
các điện tử trong máy gia tốc tuyển tính. Ta biết râng, vận tốc pha „là vận 
tốc của các mâu điện trường tei©ecutc fiekl parernx). trong một ống dần 


nha 


sóng đồng nhất vượt quá c, là vận tốc ánh sáng trong chân không. w„„ > ©. 
Do điều kiện cần thiết để gia tốc hạt trong máy gia tốc tuyến tính là vận lốc 
hạt 3, „ phái bảng vận tốc pha Pu ty J„„„ Về Vận tốc hạt không thể vượt 
quá c. nên rõ ràng sự gia tốc không thê thực hiện được khi "-. 

Các loại ông đân sóng phức tạp hơn, gọi là öng dân sóng tại (2uded 
Henteenidex) có thẻ thu được từ các ống dân sóng đồng nhất băng cách thêm 
vào các lỗ thủng (errirbafion) đọc theo hệ thông này đẻ làm piẩm vận tốc 
pha nhỏ hơn vận tốc ánh sáng và cho phép clectron theo máu điện trường. 
[.oai ống dân sóng này được sử dụng troneg trường hợp bộ phát và bộ khuếch 
đại tần số cao và để gia tốc điện tử trong máy gia tốc tuyển tính. 

Loại ống dân sóng tại đơn giản nhất thu được từ một ông đân sóng 
hình trị đồng nhất bảng cách thêm vào một số các đía với các lô tròn tại tảm 
đặt dọc theo ống. Các đĩa này chia ống dân sóng thành một loạt các khoang 
hình trụ. các khoang này tạo thành cấu trúc cơ bản của ống dân sóng gia tộc. 
Hầu hết các máy pia tốc tuyến tính đùng trong y tế hiện nay đều hoạt động Ở 
bang Š (2856 MIHz). trong đó các khoang pia tốc thông thường có đường 
kính khoảng 10cm và chiều dài từ 2,5 đến 5cm. Các khoang này dùng cho 
hai mục đích: (1) để phép nối và phân bố công suất vị sóng giữa các khoang 
liền kể và (2) cung cấp mâu điện trường thích hợp với + „„ < c để gia tốc các 
electrơn. 

Các mode truyền sóng được phản loại bởi các mâu trường mà chúng 
thiết lập bén trong ống dân sóng. Có hai modec cơ bạn: điện trường ngàng 
(TE) và từ trường ngang (TM). Nếu từ trường có mội thành phần theo hướng 
truyền sóng thì điện trường hoàn toàn là điện trường ngang ([E), va ngược 
lại. nếu điện trường có một thành phần theo hướng truyền sóng thì từ trường 
hoàn toàn là từ trường ngang (TM). Do đó, chỉ các mode TM là thích hợp để 
gia tốc các điện tử một cách hiệu quả trong một ống dân sóng gia tốc đa 
chịu tải (disk-loaded accelerating waveguIde). 
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Hình 2-12: Mẫu điện trường chạy và sự phân bố điện tích tại một khoảng thời gian 
trong một mặt phẳng chứa trục của ống dẫn sóng hình trụ: (a) ống dẫn sóng đồng 
nhất và (b) ống dẫn sóng đĩa tải (disk-loaded) 


Hình 2-12 minh hoạ các mâu điện trường dịch chuyển và sự phân bố 
điện tích (a) đối với một ống dân sóng đồng nhất và (b) một ống dẫn sóng 
đĩa tải tại một khoảng thời gian trong một mặt phẳng chứa trục của ống dẫn 
sóng hình trụ. Điện tử đưa vào theo trục của ống hình trụ này sẽ được gia tốc 
bởi điện trường chuyển động, tuy nhiên chúng có thể theo dạng điện trường 
chỉ trong hình (b) đối với v„„„ < é. 

Hai loại ống dân sóng gia tốc đã được phát triển cho máy gia tốc điện 
tử là: cấu trúc sóng chạy và cấu trúc sóng đứng. Chúng được minh hoa tương 
ứng trên lược đồ hình 2-13 (a) và (b). 

Trong cấu trúc sóng chạy, sóng vi ba đi vào ống dẫn sóng từ một phía 
súng điện tử và truyền năng lượng cao đến cuối ống dẫn sóng, nơi mà chúng 
bị hấp thụ không bị phản xạ hoặc ra khỏi ống dẫn sóng để bị hấp thụ trong 
một điện trở tải hoặc phản hồi lại đầu vào của ống dẫn sóng gia tốc. Như 
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minh hoạ ở hình 2-12 (b), biểu thị một cấu trúc sóng chạy, trong một cấu 
trúc sóng chạy chỉ một trong bốn khoang là thích hợp tại một thời điểm để 
gI1a tốc điện tử, cung cấp điện trường theo hướng truyền sóng. 





Súng RF Khoang gia tốc ống dẫn sóng RF ra 
điện tử vào gia tốc 


8) 





RE Khoang nối ghép 


vVaO 


Hình 2-13: Sơ đồ (a) ống dẫn sóng gia tốc sóng chạy và (b) ống dẫn sóng gia tốc 
sóng đứng. Súng điện tử ba cực vẽ ở bên trái, tiếp xúc với ống dẫn sóng gia tốc 


Trong câu trúc sóng đứng, tại môi đầu cuối của ống dân sóng gia tốc 
được giới hạn bảng một đĩa dẫn để phản hồi công suất vi sóng với sự thay 
đổi pha 1/2, kết quả là sự tập hợp các sóng đứng trong ống dẫn sóng. Trong 
cấu hình này, tại tất cả các thời điểm, mọi khoang chẩn đều không mang 
điện trường nên không tạo nên sự khuếch đại năng lượng điện tử. Do đó, các 
khoang này chỉ làm việc như các khoang nối ghép và có thể chuyển dịch ra 
khỏi mép của ống dân sóng nên làm giảm đáng kể kích thước ống dẫn sóng 
(khoảng 50%), như mình hoạ ở sơ đồ hình 2-13 (b). Nối ghép ở mép ống 
được thực hiện bởi nối ghép dân qua các khe ngoại biên giữa các khoang 
liên kê. Tại cuối môi xung RE; sự dao động trong hệ thống sóng đứng suy 
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giảm qua sự mất mát trong các khoang nối ghép. Các điện tử được gia tốc 
bởi thành phần sóng đứng chạy theo hướng truyền điện tử. Sự nối ghép tiết 
kiệm chiều dài là rất cần thiết đối với các ống dẫn sóng gia tốc 4 và 6 MeV, 
các ống này được gắn trong cấu hình truyền thẳng, như minh hoạ ở 
hình 2-8 (a). Ngược lại với ống dân sóng chạy. trong ống dân sóng đứng 
nguồn vi sóng RE có thể được cung cấp ở bất kỳ điểm thuận lợi nào của ống 
dân sóng gia tốc, thường trực tiếp trong một khoang nối ghép, như minh hoạ 
ở hình 2-13 (b). Ảnh chụp một ống dẫn sóng gia tốc 4 MeV với các khoang 
nối ghép được minh hoạ ở hình 2-14, gồm 5 khoang, bia tia X, vị trí của 
súng điện tử, vị trí của nguồn vi sóng RE đưa vào ống dẫn sóng gia tốc. 





Hình 2-14: Hình chụp một ống dẫn sóng gia tốc sóng đứng 6 MeV với súng điện tử 
được gắn cố định ở phía bên trái và bia vonfram phía bên phải. 


Không có loại ống dẫn sóng nào trong hai loại trên là có ưu điểm hơn 
hản loại kia. Mặt khác, sự nối ghép cạnh của các khoang này trong các cấu 
trúc sóng đứng rút ngắn chiều dài của ống dẫn sóng đáng kể so với cấu trúc 
sóng chạy. Hơn nữa, trong cấu trúc sóng đứng biên độ điện trường không 
đổi, trong khi trong hệ thống sóng chạy, biên độ điện trường bị suy giảm khi 
sóng truyền từ súng điện tử về phía năng lượng cao, do đó làm giảm hiệu 
suất truyền năng lượng các điện tử được gia tốc. Bởi vậy, đối với mức năng 
lượng đỉnh vị sóng cần thiết nhất định (thường là 2,5 MW), một cấu trúc 
sóng đứng sẽ cho một năng lượng điện tử trên chiều dài ống dẫn sóng cao 
hơn (thường là 20 MeV/m) so với cấu trúc sóng chạy (thường là 5 MeV/m). 
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Các mức công suất cao hơn sẽ tạo ra MeV/m cao hơn. Mặt khác, cấu trúc 
sóng đứng đòi hỏi công suất RF trung bình cao hơn (thường là 25%) so với 
cấu trúc sóng chạy vì cần có thời gian lấp đây cần thiết để tạo được sóng 
đứng ổn định trong ống dẫn sóng và để chuẩn bị ống dẫn sóng øia tốc cho 
việc øIa tốc electron. 


2.3.4. Hệ thống phun electron 

Hệ thống phun electron thực chất là một máy gia tốc tĩnh điện thường 
được gọi là sứng điện tứ. Có hai loại súng điện tử được sử dụng làm nguồn 
điện tử trong các máy gia tốc tuyến tính y học: diode và triode. Như được 
trình bày trong hình 2-15, cả hai loại đều chứa cathode được đốt nóng và 
anốt được dục lõ, nối đất, trong súng điện tử ba cực còn có một lưới. Các 
điện tử được phát ra từ cathode nung nóng. hội tụ thành một chùm tia hình 
bút chì băng một điện cực hội tụ cong và được gia tốc về phía anode đục lõ, 
đi qua đó để đi vào ống dẫn sóng gia tốc. Cathode bị nóng lên trực tiếp hoặc 
gián tiếp và chúng làm cho các điện tích nằm trong một vùng bị giới hạn 
thoát ra khỏi vùng giới hạn đó. Sự lựa chọn này phụ thuộc vào tiêu chí thiết 
kế đặc biệt đối với chùm điện tử cần đạt được trong ống dẫn sóng gia tốc. 


Anode 





Cathode 


Hình 2-15: Sơ đồ khối của hai súng điện tử: (a) loại hai cực và (b) loại ba cực. 
Súng điện tử được đặt tiếp xúc với ống dẫn sóng gia tốc sóng đứng. 
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Trường Tĩnh điện được sử dụng để gia tốc điện tử trong súng điện tử hai 
cực, được cung cấp trực tiếp từ bộ điều chế xung dưới dạng một xung âm tới 
cathode. Trong súng điện tư ba cực, cathode được giữ ở điện thế âm tĩnh 
(thường là -2Ó KV), được quyết định hơi năng lượng điện tử cản thiết ban đầu 
tại lối vào ống dân sóng. Như đã biết. các điện tử phun vào cần phải đáp ứng 
điều kiện bãi giữ, ví dụ chiếm được năng lượng đủ lớn. để được gia tốc bởi một 
trường RE không được điều chế. Lưới của súng ba cực thường được giữ ở điện 
ấp âm hiệu quả với cathode để ngắt dòng điện tới anode. Sự phun điện tử vào 
ống dân sóng gia tốc được điều khiên bằng xung điện áp. xung này được cung 
cấp cho lưới và cần được đông bộ với các xung cung cấp cho bộ phát vi sóng. 
Điện áp trong khoảng —SOV tới + TROV tương ứng với điện áp cathode đặt vào 
lưới để điều khiến dòng súng điện tử. Tại điện áp -L50V, không có điện tử nào 
tới được anode. Tuy nhiên. khi điện thế cathode trở nên đương hơn, súng điện tử 
bát đầu cung cấp điện tử cho ống dẫn sóng gia tốc, điện áp dương hem trên lưới 
sẽ tương ứng với điện áp cathode, dòng của súng điện tử sẽ lớn hơn. 


2.3.5. Phát nguồn công suất vô tuyến 

Các điện 1 được gia tốc trong ông dân sóng giá tốc băng cách truyền 
năng lượng từ các trường RF công suất cao, các trường này được thiết lập 
trong ông dân sóng gia tốc bởi các bức xạ vI sóng. Bức xạ này được tạo ra 
bởi các bộ phát tần số vi sóng, đó là magnetron và klystron: các thiết bị này 
sử dụng sự gia tốc và giảm tốc điện tử trong chân không để tạo ra các trường 
RF công suất cao. Cá hai đều sử dụng sự phát xạ nhiệt của điện tử khỏi 
cathode nung nóng và gia tốc điện tử về phía anode trong một trường tĩnh 
điện dạng xung: tuy nhiên nguyên tắc thiết kế chúng thường khác nhau, 
Magnetron là một nguồn RF công suất lớn cần để gia tốc điện tử, trong khi 
đó klystron là một bộ khuếch đại công suất tần số vô tuyến (RF) để khuếch 
đại các tấn số vô tuyến công suất thấp được tạo ra bởi một bộ tạo đao động 
RF và thường được nhắc đến như là RF driver. 

2.3.9.1. Magnetron 

Mlagnetron là một ống chân không hai cực vớt cathode hình trụ được 
bao quanh bởi một anode, anode này gồm một mảng đối xứng các khoang 
cộng hưởng được nối phép chặt, như mình họa ở hình 2-16. Các khoang này 
đao động theo phương thức cơ bản ở một tần số xác định theo hướng thiết 


66 https://tieulun.hopto.org 


kế. Tất ca thiết bị được đặt trong một từ trường đồng nhất được cung cấp bởi 
các cực của nam châm cố định. Cathode hình trụ được nung nóng bởi một 
sợi đốt và các điện tử phát ra được gia tốc bởi xung điện trường về phía 
anode. Các điện tử tạo ra sự phân bố điện tích thêm vào, sự phân bố điện tích 
này tạo ra một điện trường của tần số vị sóng giữa môi phần của anode. 

Dưới ảnh hưởng của điện trường và từ trường, các điện tử đi theo đường 
xoăn ốc từ cathode về phía anode. Sự dao động của các khoang anode cộng 
hưởng tạo nên sự gia tốc và giảm tốc các điện tử, nhóm chúng thành cụm và 
chuyển tới 60% động năng vào công suất vi sóng. Đầu ra được đưa vào một 
trong các khoang để nối ghép công suất RE vi sóng từ nguồn magnetron tới 
ống dân sóng để ống này truyền công suất tới ống dẫn sóng gia tốc. 
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Hình 2-16: Một ống công suất vi sóng magnetron. 
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Công suất định được tạo ra từ nguồn magnetron được xác định bởi sự 
phát xạ điện từ từ cathode và điện áp đặt giữa cathode và anode. Các công 
suất đỉnh từ SMW có thể được tạo ra từ magnetron. Tuy nhiên. anode cần 
phát được làm tạnh bằng nước và sức nóng làm ăn mòn anode sẽ làm hạn 
chế công suất rung bình cần được phát ra Iừ một nguồn magnetron. 

2.3.5.2. Klystron 

Klystron hoạt động như một bộ khuếch đại công suất vô tuyến (RF), 
giống như mmagnetron, sử dụng sự gia tốc và giảm tốc điện tử đẻ tạo ra sóng vi 
ba với mức công suất định là 7MIW hoặc cao hơn. Các điện tử được tạo ra từ 
sợi cathode nung nóng và được gia tốc về phía các khoang tiếp đất bằng cách 
đặt một xung điện áp âm vào cathode. Xung này phát ra từ bộ điều chế và các 
điện tử được gia tốc đi qua hai khoang cộng hưởng như rninh hoa ở hình 2-17. 

Khoang đầu tiên là khoang tạo búi lại (bưncber carify), khoang này 
được kích thích bảng một bộ tạo dao động công suất thấp (RE driver) và 
khoang thứ hai là khoang bây điện tử (cơtchetr cay), Khoang này phát ra 
nguồn RF công suất cao được tạo ra trong klystron. 

Khi điện tử đi qua lỗ hồng trong khoang tạo búi lại, chúng hoặc là 
được gia tốc hoặc được giảm tốc bởi trường RE dao động được phát ra bởi 
KEF driver. Do đó, một dòng điện tử đều đặn được biến đổi thành một đòng 
điện tử có vận tốc phù hợp, tạo ra các búi điện tử tới khoang bãy điện tử với 
một tân số được xác định bởi tần số cộng hưởng của khoang tạo búi điện tử. 
Nêu khoang bảy điện tử có cùng tần số cộng hưởng với khoang {ao búi điện 
tử và được đặt với các lỗ của nó tại vị trí tạo búi lại, nó sẽ được kích thích 
bảng búi điện tử và các điện tử này sẽ truyền nãng lượng của chúng một 
cách hiệu quả tới trường RE của khoang bây điện tử. Phần động năng còn lại 
của điện tử được đưa trực tiếp vào nơi xử lý năng lượng thừa chùm tia, hầu 
hết trong số đó được chuyển thành nhiệt. Tuy nhiên, một phần nhỏ năng 
lượng này được chuyên thành bức xạ bremsstralung, bức xạ này có thể gây 
nguy hiểm. Do đó cần có một lớp chắn để bảo vệ khỏi bức xạ này, các ống 
klystron cần được đặt trong các vỏ kim loại. Các tín hiệu RF công suất cao 
được tạo ra bởi Klystron được chuyển tới ống dẫn sóng pia tốc qua mội ống 
truyền nén áp lực. 
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Hình 2-17: Sơ đổ mặt cắt của một klystron 4 khoang công suất cao. 


2.3.5.3. So sánh giữa magnetron và klystron 

Lựa chọn magnetron hay klystron khi nguồn công suất vô tuyến trong 
máy gia tốc tuyến tính đôi khi là bất kỳ. Nói chung, các máy gia tốc tuyến 
tính năng lượng thấp (4-§ MeV) thường có xu hướng dùng nguồn 
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magnefron., nguồn này hoạt động tại mức công suất đỉnh là 3MW. Nếu so 
sánh với klystron thì magnetron nhỏ hơn, vận hành ở điện áp thấp hơn, 
không cần một tín hiệu RF driver ở đầu vào. Magnectron có thể được gẫn 
ngay trên đàn quay gần với ống dẫn sóng gia tốc, tạo nên sự truyền công 
suất từ nguồn tần số vô tuyến (RF) tới ống dẫn sóng gia tốc tương đổi đơn 
giản, Một điểm nữa của magnetron so với klystron là giá thành thấp hơn 
nhưng chúng lại kém ổn định hơn. 

Mật khác, klystron thường được sử dụng với các máy gia tốc năng 
lượng cao, trong đó các mức năng lượng đỉnh là 5 MW hoặc hơn cần để gia 
tốc điện tử. Tuy nhiên, khi so sánh với magnetron, klystron 1o hơn, vận hành 
ở điện áp cao hơn, cần một tín hiệu đầu vào RF driver và cần được gắn trong 
một bể chứa đầu cách ly. Các đặc điểm này khiến cho klystron không thể 
gắn lên dàn quay và cần được đạt trong khung đỡ đàn quay. Một khớp nối 
KF quay được nối giữa đàn quay với khung đỡ dàn quay được dùng để 
truyền công suất vị sóng từ klystron tới ống dẫn sóng gia tốc trong dàn quay. 

Công suất RE cần để gia tốc điện tử tới các mức năng lượng MeV 
thường vào khoảng vài MW, hiển nhiên là tránh sự hoạt động liên tục của 
máy gia tốc. Tuy nhiên, chủ kỳ công suất õ là 10” tới 1Ơ” là hiệu quả để tạo 
ra đồng chùm điện từ cần thiết nhằm đạt tới suất liều photon vào khoảng vài 
trăm cOy/phút ở máy gia tốc tuyến tính đồng tâm. 

2.3.5.4. Sự truyền công suất vi sóng 

Nguồn vi sóng được tạo ra bởi bộ phát tần số vô tuyến được mang tới 
ống dân sóng gia tốc qua sóng đân băng S, sóng này truyền công suất trong 
mode TM. Các sóng đân này thường được rút hết hoặc được nén áp suất 
(phổ biến hơn) bằng một khí điện môi (thường là freon hoặc SF,) để làm 
nhân đôi áp suất khí quyển. Các thành phần truyền điện tử (bộ phát RF, ống 
dân sóng gia tốc) và tất nhiên cá sóng dần được nén áp suất tách riêng khỏi 
các thành phần đã rút hết khí bởi các cửa số dẫn sóng đặc biết, các cửa sổ 
này là trong suốt đối với sóng vi ba và được làm từ các vật liệu là chất điện 
môi như gốm hoặc thạch anh. 

Một thành phần quan trọng, cần phải đưa vào giữa bộ phát tần số vô 
tuyến và ống dẫn sóng gia tốc, là một circuiafor (đôi khi được nói đến như 
bộ cách ly (;soizfor)). Bộ này sẽ truyền công suất RF từ bộ phát RE tới ống 
dân sóng gia tốc nhưng không cho truyền qua các sóng phản xạ theo hướng 
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ngược lại. Nó được làm từ ferit hoặc một loại gốm đặc biệt trộn với sắt để 
mang lại tính chất từ, tính chất này được sử dụng để làm suy giảm công suất 
RE phản xạ từ ống dân sóng gia tốc. Năng lượng RE phản xạ dược hấp thụ 
trong một circulator và được suy giảm khi qua hệ thống nước làm lạnh. 


2.3.5.5. Bộ điều chế và mạch tạo dạng xung 

Các máy gia tốc tuyến tính cần một số lượng lớn nguồn điện. Nguồn 
điện này cần phải được cung cấp dưới dạng xung. Bộ điều chế gồm một nguồn 
điện, nguồn này chuyển dòng xoay chiều vào thành dòng trực tiếp và một 
mạch tạo dạng xung (pulse-ƒforming network) để điều chế dòng điện này thành 
các xung. Sơ đồ khối của một mạch điều chế được minh hoạ ở hình 2-18. 
Dòng điện trực tiếp nạp điện cho các tụ chưa tích điện. các tụ này giữ điện cho 
tới khi các xung được yêu cầu. Kết thúc một chu kỳ nạp thường khoảng vài 
mili giây. Khi nhận một tín hiệu từ mạch định thời, một ống chuyển mạch sẽ 
đóng lại, kết thúc một chu kỳ từ khi tụ còn chưa tích điện, qua một biến áp tới 
đất. Các tụ này phóng điện nhanh nhưng do phần cảm điện nối với chúng nên 
chúng phóng điện nối tiếp nhau. Kết quả là các xung gần vuông. 
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Hình 2-18: Bộ điều chế và mạch tạo dạng xung của một máy gia tốc electron 
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Ống chuyển mạch, hay thyratron, là một ống ba cực được điền đầy khí 
(minh hoạ ở hình 2-18). Khi lưới được tích điện dương, các điện tử bắt đầu 
chạy từ cathodẻ tới anode. Khí bên trong ống bị ion hoá và dẫn dòng lớn hơn 
các thiết bị chuyển mạch. Tại phía cuối của xung, điện áp lưới ngắt lấy đi để 
bảo vệ quá dòng chảy qua trong khi mạch tạo xung nạp lại. Vòng tuần hoàn 
này lặp lại trong khoảng từ 50 tới 500 lần mỗi giây. 

Đầu ra của biến áp xung được dẫn tới ống tạo sóng vi ba, hoặc 
magnetron hoặc klystron. Các xung vi sóng cuối cùng tương tự về hình dạng 
như các xung điện; độ dài xung khoảng 6s, có công suất vài MW. 

Các xung điện áp cao, dòng lớn, chu kỳ ngắn cần thiết cho hệ thống 
phát công suất RE (magnetron hoặc klystron) và hệ thống phun electron 
(súng điện tử) được tạo ra bởi bộ điều chế xung. Các mạch điều chế xung 
được đặt trong bộ điều chế, phụ thuộc vào thiết kế lắp đặt của máy gia tốc 
tuyến tính đặc biệt, được đặt trong phòng điều trị, phòng cơ khí đặc biệt 
cạnh phòng điều trị hoặc trong phòng điều khiển máy gia tốc. Thiết kế mới 
nhất rất thuận tiện cho việc vận hành bảo dưỡng, tuy nhiên chúng lại øây 
khó chịu cho những nhà trị liệu trong phòng điều khiển bởi vì bộ điều chế 
gây ồn khi vận hành. 
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Hình 2-19: Sơ đồ khối của một bộ điều chế xung với các thành phần chính của nó. 
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Các xung được tạo ra từ bộ điều chế là các xung âm, với độ dài xung 
vào khoảng vài Lưn. Chúng được đưa tới cathode của bộ phát tần số vô tuyến 
cũng như tới cathode của súng điện tử nếu súng điện tử là loại hai cực. Các 
thành phần chính của bệ điều chế xung, như minh hoa trên sơ đồ hình 2-19 
là: (l) mạch chính lưu toàn sóng ba pha; (2) mạch tạo xung (PFN), (3) 
thyratron hydro, (4) biến áp xung, và (5) bộ phát tần số lặp lại xung (PRE). 
Bộ chình lưu toàn sóng ba pha cung cấp một điện áp vào khoảng —L0 kV tới 
mạch tạo xung, mạch này sẽ nhân đôi điện áp từ bộ chính lưu bằng một loạt 
các mạch cộng hưởng ÚC. Mạch tạo xung được nối với một thyratron có 
chuyển mạch hoạt động nhanh. dòng lớn (lên tới 500 A) khi được khởi động 
băng một xung điện áp dương đặt vào lưới của nó. Các xung lưới được cung 
cấp bởi bộ phát xung (khối điều khiển) mà tần số lặp lại xung của nó thường 
thay đối (từ 10 đến 10” xung một giây) để cho phép điều khiến chùm điện tử 
và chùm tia X ra khỏi máy gia tốc tuyến tính. Thyratron nhận điện áp từ 
mạch tạo xung và tạo ra các xung dòng điện đi qua cuộn sơ cấp của biến áp 
xung. Biến áp xung là một biến áp tự ngâu nối đất ở điểm cuối điện áp thấp 
và nối với cathode của bộ phát RF ở điểm cuối điện áp cao. Độ dài của xung 
điện áp cao/ dòng điện lớn tạo ra bởi mội mạch điều chế được xác định bởi 
thành phần mạch tạo xung. Mặi khác, điện ấp ra được xác định bởi điện áp 
vào của nguồn cấp và tí số vòng đây của biến áp xung. 


2.3.6. Vạn ch uyến chùm electron 

Hệ thống vận chuyển chùm electron theo một hướng hẹp ống dẫn được 
hút chân không và từ trường uốn. chúng được sử dụng để vận chuyển chùm 
tia điện tử từ ống dân sóng gia tốc tới bia tia X hoặc tới cửa số ra đối với xa 
trị bảnp chùm electron. Tuy nhiên còn hai thành phần nữa là cuộn lái tia và 
cuộn hội tụ được lắp đặt trong ống dân sóng. chúng cũng thường được nối 
với hệ thống vận chuyển chùm electron. 

2.3.6.1. Cuộn lái tia 

Các điện tử khi đi qua buồng tăng tốc dưới ảnh hưởng của điện trường 
sóng cao tần sẽ không chuyển động một cách chính xác dọc theo trục được 
bởi vì một mặt do không có sự hoàn hảo về lắp ghép giữa buồng gia tốc và 
súng điện tử, mặt khác do tác động của các điện từ trường ngoài khác như từ 
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trường của trái đất, các thành phân cấu trúc khác của thiết bị, thậm chí củ: 
cả các công trình xây dựng. 

Do ảnh hưởng của các tác động đó, chùm điện tử phải được lái mộ 
cách chủ động qua hệ thống và điều này được thực hiện bằng cách sử dụng / 
cuộn dây lưỡng cực vuông góc và tạo thành các cặp cuộn lái tia được sắp xết 
như trên hình 2-20. Sau khi các điện tử được gia tốc gần đến năng lượng cực 
đại thì một cặp cuộn lái tia thứ hai được sử dụng để hướng chùm tia chínl 
xác vào bia tia-X hoặc cửa số mỏng. 
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Hình 2-20: Bộ phận phát chùm tia 






Cả hướng và vị trí của chùm tia đập vào bia tia-X sẽ ảnh hưởng đến sụ 
phân bố liều lượng trong chùm tia. Để ổn định sự phân bố liều lượng này th 
nguồn cung cấp năng lượng cho các cuộn lái tia phải đạt được giá trị tối ưu 
và sau đó phải được khống chế một cách liên tục bằng những tín hiệu chuẩn 
lấy từ một số phần tử cảm biến đặc biệt trong trường bức xạ. Nguyên lý này 
được điều khiển bằng một bộ khống chế ngoài để điều chỉnh sự không đồng 
nhất của chùm tia. 
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2.3.6.2. Cuộn hội tụ 

Klu các điện tứ được gia tốc qua ống dân, chúng luôn có xu hướng bị 
phân kỳ. Có một thành phần nhỏ xuyên tâm còn mỗi điện tử riêng lẻ có cùng 
điện tích sẽ đây nhau. Khi các điện tử đạt đến một xung lượng nào đó thì 
hiệu ứng phân kỳ ở các lực này sẽ giảm đi, lực xuyên tâm do các điện trường 
gây ra vẫn không đổi nhưng xung lượng của chùm tia tăng và ổn định hơn 
làm cho sự phân kỳ piam dân. Hơn nữa khi các điện từ đạt gần đến tốc độ 
cua lực hấp dân từ trường thì glữa những điện tử tronp chùm tra sẽ chống lại 
các lực phân kỳ. Điện trường hội tụ được cung cấp bởi một chuỗi các cuộn 
nam châm điện và nó tác dụng lên các điện tử. Hình 2-2[ là sơ đố một hệ 
thống hội tụ mức đệ đơn giản nhật. Hệ thống hội tụ này bản thân nó không 
phai là nguyên nhân gây ra sự hội tụ mà hệ thông này chỉ là nguyên nhân 
gây ra hội tụ tại những điểm có thể là trong hoặc ngoài cuộn dãy. Trên hình 
2-21 ta thấy hai điện tử phân kỳ trên đoạn chuyên động ban đầu trong trường 
chuyển động của cuộn dây, điện tử ở trên chuyển động theo đường xoắn ốc 
cùng chiều kim đồng hồ nhưng điện từ ở phía đướt thì thành phần trực tuyến 
của vận tốc là ngược chiều với điện tử ở trên nên nó chuyển động với quỹ 
đạo xoán ốc nhưng ngược chiều kim đồng hồ. Cả hai điện tử cùng phá, cùng 
tần số xoăn ốc vì thế sau một vòng xoắn sẽ tiếp tuyến với trục và các điện lử 
sẽ được hội tụ. Điểm hội tụ chính xác phụ thuộc vào cường độ điện trường, 
vận tốc của điện tử, cường độ sóng cao tân (thành phần lên quan tới điện 
trường xuyên tâm) và chiều đài của ống dẫn sóng gia tốc. 

Các cuộn dây hội tụ là đồng trục với ống dẫn sóng và vỏ nước làm 
nguội. Để thỏa mãn yêu cầu cường độ điện trường lớn tại phía đầu năng 
lượng thấp, người ta tăng thêm số vòng dây trên đơn vị chiều dài ở đầu này 
(hình 2-21) hoạc tang số cuộn dây được phân bố trên một hàng dọc theo 
trục. Môi cuộn dây được cung cấp cùng một điện trường theo cùng một 
hướng, trong trường hợp này vì dòng điện trong từng cuộn đây riêng biệt nên 
điện trường của nó trong mỏi cuộn có thể được điều khiển riêng biệt. 
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Hình 2-21: Hoạt động của cuộn hội tụ 


Đối với điện trường lái tia đầu ống, thực hiện 2 chức năng có liên 
quan: một là ngăn dòng điện tử khỏi sự phân kỳ và đập vào ống dân sóng 
còn chức năng thứ hai là lái chùm điện tử theo tiết diện có kích thước như 
yêu cầu. Trị số chính xác của dòng điện trong các cuộn dây được xác định 
theo kinh nghiệm, cần phải có độ ồn định rất cao và phải được theo đõi sao 
cho máy gia tốc tự động tắt khi dòng của nó ra khỏi phạm vi cho phép. Bởi 
vì nếu ngoài phạm vi cho phép thì sẽ sai chức năng, điều chỉnh sai sẽ dãn 
đến kết quả là phát sinh ra tia-X không mong muốn do các điện tử đập vào 
vỏ ống dẫn sóng gia tốc, nó sẽ làm thay đổi bất thường về phân bố liều lượng 
trong chùm bức xạ hiệu dụng. Do hình dạng của cuộn dây hội tụ liên quan 
tới ống dẫn sóng gia tốc nên nó phải được đặt trong một cấu trúc chắc chắn 
và cấu trúc này phải được đặt cố định với ống dân sóng. 


2.3.6.3. Từ trường uốn 


Từ trường uốn tạo thành một phần bên trong của hệ thống vận chuyển 
chùm electron trong máy gia tốc tuyến tính tại các mức năng lượng trên 6 
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MeV, trong đó các ống dãn sóng gia tốc là quá dài đối với đối với cấu trúc 
chùm tia đi thắng. Do đó, như minh hoạ ở hình 2-8 (b), ống dân sóng gia tốc 
được gắn song song với trục quay của dàn quay và chùm electron cần phải 
được uốn cong để tới đập vào bia tỉa X hoặc chùm electron đi qua cửa số. CÓ 
ba hệ thống uốn chùm electron được minh hoa ở hình 2-22, đó là: (1) uốn 
góc 907, (2) uốn góc 270”, và (3) uốn góc 112,5”. 


”= SÍ CS: HH Em HH HH mm an  Í SS SỈ SSm m Ị Ớm SÍm SE ƯỂN 





Bộ chia 
năng lượng 


Bia 








Hình 2-22: Sơ đồ của ba hệ thống uốn chùm electron: (a) uốn góc 9Œ, (b) uốn góc 
2700, (c) hệ thống tích hợp từ trường 45” và từ trường 112,5”. 


Hệ thống uốn góc 90” là đơn giản nhất trong ba hệ thống. Tuy nhiên, vì 
từ trường uốn góc 90° hoạt động như một phổ kế, trong đó các electron năng 
lượng cao trong phổ của chùm electron sẽ được uốn ít hơn các electron mang 
năng lượng thấp, nên tiêu điểm trên bia bị kéo dài ra theo chiều dọc tạo nên 
một hình elIp. 
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Các điện từ xuất hiện từ ống gia tốc đi vào ống dẫn sóng và vào mội tổ 
hợp chân không phăng được đặt giữa các điện cực phẳng song song của một 
từ trường lưỡng cực. Đối với loại máy phát một mức năng lượng photon thì 
từ trường này có thể là một nam châm vĩnh cửu, nhưng thông thường một 
máy có thể phát nhiều mức năng lượng nên điện trường sử dụng cần nhiều 
mức năng lượng khác nhau để uốn mội cách chính xác chùm điện tử. Bán 
kính cong của chùm tia hoạt động như một phổ kế năng lượng. Khi lăng 
lượng cua điện tử càng cao thì phổ càng nhỏ và ngược lại, vì vậy phải giữ 
cho cả diện trường và năng lượng của chùm điện tử ổn định. 

lrên hình 2-23 cho thấy nếu một diện tử chuyển động theo quãng 
đường dài hơn sẽ bị uốn cong nhiều hơn trong điện trường (đường đứt nét), 
còn điện tử chuyển động theo quỹ đạo ngắn hơn sẽ bị uốn cong ít hơn 
(đường liền nét). Hai diện tử sẽ được hội tụ tại một điểm nhưng khi chúng 
rời khói hệ từ trường uốn sẽ chuyên động theo các đường phân kỳ. Cho nên 
điều quan trọng là phải lái chùm tia một cách chính xác vào buông uốn cong 
theo đúng cả vị trí lẫn hướng. 


Hình 2-23: Uốn chùm tia góc 90° trong mãi phẳng quỹ đạo của electron 


Hệ thông nôn góc 270” là tiêu sắc (achromatic), cung cấp các electron 
với đường đi dài trong từ trường. Nó hội tụ tại sự trải phổ electron. trải phổ 
trực tiếp và cho một tiêu điểm nhỏ nếu như bia tia X được đặt ở trung tâm 
của từ trường uốn. Một vài thiết kế đã có trên thị (tường hiện nay, một số 
dựa trên các khối từ trường đơn, số khác lại dựa trên từ trường đa. Hầu hết 
các hệ thống này phù hợp với nãng lượng chùm tia, nó sẽ bỏ đi các electron 
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không nằm trong + 5% năng lượng chùm tia danh định. Tuy nhiên, hệ thống 
uốn góc 270” có một nhược điểm đó là chúng rất cồng kềnh và độ dài đường 
đồng tâm tăng. | 

Hệ thống uốn góc !12,5° (hệ thống slalom) có nhiều ưu điểm hơn hệ 
thống uốn 90” và 270”. Cả hai hệ thống uốn góc 90° và 270” đều không thật 
là lý tưởng vì hệ thống uốn góc 90” sẽ có hiện tượng tán xạ, còn hệ thống 
uốn 270” thì làm cho đầu máy phải nâng cao hơn. Hệ thống uốn góc 112.5 
sẽ khắc phục được hai hạn chế này. Hệ thống bao gồm 3 phần mà các điện 
tử sẽ đi qua và được uốn. Phần thứ nhất làm lệch các điện tử một góc 4Š” và 
đóng vai trò như một phổ kế, các điện tử có năng lượng lớn sẽ được làm lệch 
một góc nhỏ hơn 45” còn các điện tử có năng lượng thấp sẽ được làm lệch 
một góc lớn hơn 4Š”. Sau đó các điện tử sẽ đi vào phần uốn thứ hai và cũng 
được làm lệch một góc 4Š” nhưng theo chiều ngược lại trong quá trình này 
điện tử bắt đầu hội tụ. Phần uốn cuối cùng với một góc L12.5” sẽ hoàn thiện 
việc hội tụ năng lượng sao cho toàn bộ các điện tử sẽ xuất hiện tại cùng một 
điểm và chuyển động theo cùng một hướng. Chùm tia hội tụ sẽ đập vào bia 
tia-X với tiết diện khoảng 2mm. 


2.3.7. Đầu điều trị máy gia tốc tuyến tính 





Hình 2-24: Đầu điều trị một máy gia tốc tuyến tính 
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Các electron, phát ra từ súng điện tử, được gia tốc trong ống dãn sóng 
gia tốc và sau đó được mang, dưới dạng một chùm tia hình bút chì, qua hệ 
thống vận chuyển chùm tới đầu điều trị máy gia tốc, trong đó các photon và 
chùm electron lâm sàng được tạo ra. Như minh hoa ở hình 2-25, đầu điều trị 
máy gia tốc tuyến tính gồm vài thành phần. các thành phần đó ảnh hưởng 
đến việc hình thành, tạo dạng, định vị và theo dõi chùm tia lâm sàng. 


Bia tia X có thể 
thu vào được 
N Từ trường uốn gắn cố định 


_ 
Qui đạo điện tử 











_„Collimator sơ cấp 


:Buống ion hoá 
kép 

Đèn xác định 
trường chiếu 

Bộ tim phạm vi 


Collimator 


Điểm đồng tâm 


Hình 2-25: Sơ đồ mặt cắt đầu điều tri của một máy gia tốc tuyến tính 
cho chùm photon và electron. 


Các thành phần quan trọng trong đầu điều trị máy gia tốc tuyến tính 
thế hệ thứ tư và thứ năm gồm một vài bia tia X có thể rút vào, các bộ lọc 
phảng chùm tia và các cuộn lái chùm tia electron, các collimator sơ cấp và 
thứ cấp thích hợp, các buồng ion cho phép truyền qua, đèn xác định trường 
chiếu, một bộ đo xa, các nêm có thể rút vào tuỳ chọn và một collimator đa lá 
tuỳ chọn. Hầu hết các thành phần này là phổ biến với chùm electron, photon 
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và mội số chùm tia khác ngoài hai chùm này. Các chùm photon lâm sàng 
được tạo ra với các bộ lọc lọc phãnp/ bia kết hợp. Các chùm electron lâm 
sàng được tạo ra từ việc thu bia vào và bộ lọc phẩng từ chùm tia hình bút chì 
hoặc tán xạ chùm tia hình bút chì với bộ lọc tán xạ đơn hoặc kép. hoặc bảng 
cách làm lệch và quét chùm tia hình bút chì có từ tính để bao phủ toàn bộ 
trường chiếu cần thiết cho điều trị. Các appHcator được dùng để định dang 
chùm electron. 

Hình 2-26 minh hoa các thành phần chính của đầu điều trị máy gia tốc 
tuyển tính sử dụng (a) chùm photon và (b} chùm electron. Mỗi năng lượng 
chùm photon hay electron đều có sự kết hợp giữa bia/ bộ lọc phẳng chùm tia 
của nó và các bộ lọc tán xạ đơn hoặc kép tương ứng. Các bộ lọc phẳng và 
các bộ lọc tán xạ được gắn trên các ngăn có khe trượt để dễ dàng đặt vào vi 
trí chùm tia theo yêu cầu. 

Các collimator sơ cấp hạn chế kích thước trường cực đại đối với xa trỊ 
dùng chùm tia X. Kích thước trường điều trị được xác định bởi collimator 
thứ cấp. collinator này gồm bốn khối Kim loại dày, thường được làm từ 
vonfram. Để làm sắc nét cạnh của trường chiếu, sự chuyển động của các 
khối này được giới hạn để tạo thành hình cung sao cho bề mặt các khối tạo 
thành mội cạnh pháng để phân tán chùm tia từ bia, từ đó tạo ra các trường 
chiếu hình vuông hoặc hình chữ nhật với kích thước cực đại là 40x40 cm tại 
khoảng cách một mét so với bia ở máy gia tốc tuyến tính đồng tâm. 

Buồng Ion hoá cho phép bức xạ truyền qua được sử dụng để theo dõi 
đầu ra của chùm tia bức xạ cũng như sự bằng phẳng chùm tia xuyên tâm 
hoặc năm ngang. Các trường được xác định bằng ánh sáng và bộ đo xa cung 
cấp các phương pháp quan sát thuận lợi để xác định đúng vị trí của bệnh 
nhân cần điều trị bằng những miếng đánh dấu tham chiếu. Trường ánh sáng 
chiếu vào một vùng trùng với trường xạ trị trên đa bệnh nhân, trong khi đó 
bộ đo xa được sử dụng để đặt bệnh nhân tại khoảng cách điều trị đúng bằng 
cách chiếu một thước centimét, thước này sẽ tạo ảnh trên da bệnh nhân để 
chỉ ra khoảng cách theo trục tung từ đường đồng tâm máy gia tốc tuyến tính. 

2.3./.1. Bia va DỘ lọc phẳng Chửủm tia 


Mặc dù xuất hiện rất bình thường so với các mạch điện tử và phần 
cứng phức tạp trong máy gia tốc tuyến tính, bia tia X và bộ lọc phẳng chùm 
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tia đóng một vai trò rất quan trọng trong việc tạo ra chùm tia X lâm sàng. Vị 
trí của hai thành phần này trong đầu điều trị được minh hoạ ở hình 2-26(a). 
Việc lựa chọn chất liệu và hình dạng hình học của bia/ bộ lọc phẳng chùm 
tia thích hợp ảnh hưởng rất nhiều đến tính chất chùm photon lâm sàng. 


Chùm điện tử h Chùm điện tử h 
- Bia tia X : Bia tia X. 
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Hình 2-26: Sơ đồ các thành phần chính trong đầu điều trị máy gia tốc tuyến tính 
y tế: (a) đối với chùm photon với bia và bộ lọc phẳng trong chùm tia và (b) đối với 
chum electron với lá tán xạ trong chùm tia. 


Bệnh nhân 


Bia tia X 

Bia tia-X có chức năng giữ lại chùm tia điện tử và phát ra tia X. Với 
môi mức năng lượng của điện tử thì phổ phát xạ tia-X phụ thuộc vào số 
nguyên tử và bề dày của bia. Bia mỏng có năng lượng photon trung bình lớn 
hơn do tương tác với bức xạ hãm ít hơn nhưng suất liều của chùm tỉa lại yếu 
hơn so với bia dày. Bằng thực nghiệm Podgorsak đã kết luận rằng đối với 
các mức năng lượng điện tử đến 10 MeV thì một bia dày làm bằng Vonfram 
sẽ cho phép tạo ra chùm tia-X có chất lượng tốt nhất và suất liều lớn nhất. 
Còn nếu năng lượng lớn hơn người ta sử dụng bia có chất liệu bằng nhôm. 
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2.3.7.2. Collimator sơ cấp và collimator định dạng chùm tia 

Hiện nay, người ta thường sử dụng hợp kim chì với những kim loại 
khác để chế tạo các loại collimator vì các hợp kim này không gây ảnh hưởng 
đáng kể đến năng lượng của máy gia tốc tuyến tính. 

Trong những máy gia tốc đời đầu, người ta chế tạo các collimator là 
những collimator đối xứng, nó được thiết kế để chuyển động cùng lúc một 
cách đối xứng với trục quay của đầu điều trị. Vì nó ra đời sớm nên vùng nửa 
tối trên mặt phẳng có liên quan tới kích thước của điểm hội tụ và vị trí của các 
collimator. Loại collimator này có nhược điểm là khi nó chuyển động gần bĩa, 
thì hình dạng của vùng nửa tối đối với các collimator bên trong lớn hơn các 
collimator đặt bên ngoài, mà yêu cầu cho vùng nửa tối là giống nhau. 

Một loại collimator thường được dùng trong máy øgia tốc ngày nay là 
loại collimator đa lá. Việc tạo ra những chùm tia phóng xạ với hình dạng phù 
hợp với thể tích mô cần chiếu xạ là điều cần thiết vì lúc đó thể tích chiếu xa là 
nhỏ nhất. Như vậy có thể bảo vệ được những mô lành gần trường điều trị. 

Sự tự động chọn hình dạng của chùm tia là yêu cầu đặt ra cho các loại 
máy gia tốc và collimator đa lá đã được chế tạo để thực hiện yêu cầu đó. 
Trên hình 2-27 (b) là sơ đồ đơn giản của một collimator đa lá bao gồm 
những cặp lá suy giảm ngược nhau, mỗi cặp có thể sắp xếp từng lá độc lập 
nhau. Những lá suy giảm cần đủ dày cho vị trí cần suy giảm và số lượng nhỏ 
hơn đảm bảo cho việc tạo không gian theo hướng bình thường của các lá 
chuyển động, độ dày thường là I cm. Việc tạo không gian của hệ thống điều 
khiển có độ chính xác hơn l mm. 





Hình 2-27: (a) Hình chụp một collimator đa lá, (b) Sơ đồ đơn 
giản của một collimator đa lá (MLC) 
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Để hiểu rõ về nguyên lý điều khiển collimator này là một vấn đề rất phức 
tạp. Toàn bộ hệ thống điều khiển phải bao gồm nhiều kênh điều khiển, mỗi 
kênh gồm có tính năng đo lường vị trí của mỗi lá và một motor chuyển đổi vị 
trí. Sự đo lường có thể thực hiện bằng bộ chuyển đổi tương tự hoặc số, hay là 
những thiết bị tỉnh vi hơn như hệ thống quang hoặc hệ thống dựa trên máy tính. 

Có rất nhiều các thiết kế khác nhau của các collimator đa lá và chúng 
được chia làm 3 loại chính: (1) các collimator đa lá tạo ra duy nhất một sự 
chuẩn trực (riêng biệt so với bộ phận hình nón sơ cấp): (2) các collimator đa lá 
trong đó các lá được gắn ở phía ngoài đầu điều trị chuẩn; (3) các collimator đa 
lá trong đó các lá và các bộ chuẩn trực dự phòng thay thế đầu điều trị chuẩn. 
Mô tả sau đây tập trung chủ yếu trên dạng hệ thống thay thế nhưng hầu hết 
các điểm được đề cập đều có thể ứng dụng được cho các cấu hình khác. 


Bia tia X 






Bộ chuẩn 
trực sơ cấp ———> 


Ì 
I 
l 
Ị 


Mặt phản xa; 









Hình 2-28: Sơ đồ khối của một collimator đa lá được gắn trong đầu điều trị 
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Trong ví dụ như được minh hoa trên hình 2-28. hai ụ của các lá 
tungsten được gắn bên trong đầu điều trị ngay sát dưới bộ lọc làm bằng 
phäng chùm và che chắn cho nêm theo dõi, nêm theo dõi này sẽ được mô tả 
trong phần sau. Trong vị trí này, các lá ở tại một vị trí bảng khoảng l/3 
khoảng cách từ nguồn tia X tới mặt phằng đồng tâm và rộng khoảng 3mm để 
chiếu tới một phần độ rộng của lá khoảng em trong mặt phẳng đồng tâm, 
các lá được vuốt nhọn để mỗi một trong các pờ của chúng có thể được tập 
trung theo hướng tới bia. Độ đày của lá, khoảng 7cm, là đủ lớn để làm giảm 
cường độ của chùm sơ cấp xuống khoảng I%., Sự tổn hao phụ được tạo ra 
bởi các bộ chuẩn trực dự phòng, các yêu cầu của chúng sẽ trở nên rõ ràng 
sau khi xem xét một cách kỹ lưỡng hơn đối với các lá. 

Trong thiết kế này, các lá được gắn trên các trục lăn, các trục lăn này 
cho phép các lá được dị chuyển cãt ngang chùm bởi các cơ chế quay bước 
được điều khiến bởi các môtơ một chiều. Phải có mội kẽ hở cơ khí giữa các 
lá để cho phép sự di chuyển một cách dễ dàng và điều này gây ra sự rò ri 
giữa các lá sát nhau. Sự rò rỉ này được làm giảm thiểu bằng cách sử dụng các 
đoạn lá kiểu gối trục chồng chéo nhau như được mính hoa trên hình 2-29 (a) 
và băng cách giữ kẽ hở càng nhỏ càng tôi một cách hợp lý. Một phương 
pháp khác thay cho việc sử dụng lỗ hông chồng chéo là một cấu trúc hình 
lưỡi và kết nối kiểu rãnh như được minh hoa trên hình 2-29 (b). Sự chồng 
chéo được duy trì càng lâu thì độ rò cực đại giữa các lá có sẽ có giá trị xấp xi 
khoảng 10% nhưng trong thực nghiệm chỉ đạt được độ rò thấp hơn bởi vì lô 
hồng, có kích thước rất nhỏ, không đối diện với toàn bộ khe hội tụ từ các 
điểm trong mặt phẳng đồng tâm. 


Hình 2-29: Hai phương pháp làm giảm rò bức xạ giữa các lá kế tiếp nhau: (a) Kiểu 
bước, (b) Kiểu lưỡi và rãnh 
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Độ nghiêng của lá cong chính là một phương pháp tối thiểu hoá vùng 
nửa tối mà không cần có các sự sắp xếp cơ học phức tạp cần thiết để piữ rìa 
phẳng của một bộ chuẩn trực thông thường được đặt thẳng hàng với nguồn 
tia X. Mặc dù độ cong cho phép sự đâm xuyên của chùm qua rìa, độ sâu 
đầm xuyên của tia tương đương với 20% độ truyền dẫn là không phụ thuộc 
vào vị trí của lá như được mình hoa trên hình 2-30, 





Hình 2-30: Các lá chuẩn trực với bề mặt cong. Các đường chấm gạch thể hiện sự 
truyền dẫn thành phần gây ra sự suy giảm của vùng nữa tối 

Rõ ràng rằng việc điều khiến vị trí của tối đa 84 các phần tử chuyển 

động của bộ chuẩn trực đa lá (tối đa là 80 lá và 4 bộ chuẩn trực dự phòng) là 

phức tạp hơn so với việc điều khiển cho các hệ thống đối xứng đơn giản hay 

các hệ thống độc lập. Chú ý rằng toàn bộ hệ thống điều khiển phải bao gồm 

các kênh đa điều khiển mà mỗi kênh đều dễ đàng do được vị trí của mỗi 

phần tử và một môtơ để thay đổi vị trí của nó. Việc đo lường vị trí của mỗi lá 

có thể được thực hiện bởi các đầu dò tương tư hay đầu dò kỹ thuật số (các 

đồng hồ đo điện áp hay các bộ mã hoá trục) hay bởi các công cụ tỉnh vỉ hơn 
như hệ thỏng dựa trên hình ảnh quang học và máy tính. 


„° https://tieulun.hopto.org 


2.3.7.3. Hệ thống theo dõi liều (Buồng ion hoá) 





a) 
Các tấm nhôm mỏng 
b) | __ “EIĂD §í 
Nắp hình O Bộ kết nỏi truyên qua 
được cách điện 
c) Điện cực HT ~—_. Các điện cực Al mỏng 
Chất cách điện — Điện cực thu nhận 
d) 





Hình 2-31: Một số chỉ tiết của buồng ion hoá theo dõi chùm. (a) Một mặt cắt tròn 
qua một buồng theo dõi. (b) Một mặt cắt pháp tuyến với (a) minh hoạ cách sắp đặt 
để làm cho hệ thống được kín khi. (c) Một cách sắp xếp đa tấm. (d) Một tấm được 
chia thành các cung để lấy mẫu các vùng khác nhau của trường bức xạ. 


Ngược lại với thiết bị xạ trị Co-60 là bức xạ đầu ra của thiết bị không đổi 
trong suốt quá trình sử dụng ngắn nhưng lại bán rã trong thời gian dài với chu 
kỳ bán rã là 5,26 năm, thì máy gia tốc tuyến tính có thể thay đổi bất thường nhẹ 
trong quá trình điều trị bệnh nhân nhưng lại duy trì tương đối ổn định trong thời 
gian dài nếu máy gia tốc được bảo dưỡng hợp lý. Do đó, máy gia tốc tuyến tính 
cần được trang bị hệ thống theo dõi liều, hệ thống này thường là buồng ion hóa 
cho phép bức xạ truyền qua, thường được gắn dưới chùm tia điều trị (electron 
hoặc tia X) để theo dõi liên tục đầu ra của chùm trong quá trình bệnh nhân điều 
trị. Vị trí thường đặt buồng ion hoá là giữa bộ lọc phẳng chùm tia hoặc lá tán xạ 
và collimator thứ cấp (minh hoa ở hình 2-26). 
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Các yêu cầu chính đối với buồng ion hoá là: (1) buồn g lon hoá phải có 
anh hưởng rất nhỏ đối với chùm bức xa (có cấu tạo móng), (2) đáp ứng của 
chúng cản phải độc lập đối với sự thay đổi nhiệt độ và áp SUất xung quanh, 
(3) chúng cần phải hoạt động trong điều kiện bão hòa. 

Sự gắn kín buồng ion hoá cần phải tin cậy bởi vì sự rò bức xa nhỏ rất 
khó phát hiện. Sự thay đối bất thường trong độ nhạy buồng ton hoá khi có sự 
rò nhỏ không tương quan một cách đầy đủ với sự thay đổi bất thường trong 
điều kiện xung quanh. 

Tín hiệu từ một buồng ion hoá phụ thuộc vào khối lượng khí giữa các 
điện cực của nó. Do đó, để độ nhạy không đối, cần phải đảm bảo độ ốn đính 
cơ học cân thiết của các điện cực để tránh hay để điều chỉnh các thay đối về 
nhiệt độ và áp suất của môi trường xung quanh. Khối lượng khí giữa các 
điện cực trong một hộp kín không phu thuộc vào nhiệt độ và áp suất của môi 
trường xung quanh cho tới khi các vách là đủ cứng để cản trở các độ chênh 
lệch áp suất ngang qua chúng. Nhiều hệ thống được gắn kín đã được sử dụng 
thành công qua các khoảng thời gian kéo đài nhiều năm, đặc biệt trên các 
máy sử dụng riêng cho mục đích điều trị bằng tia X, nơi mà các vách khoang 
có thể là khá dày. Hệ thống được chế tạo kín khí bảng cách sử dụng các nắp 
vòng hình chữ Ó và bằng cách thực hiện các sự kết nối điện tới các đĩa qua 
ống dân cách điện bằng kính hay gốm qua các bộ kết nối. Các nắp vòng hình 
chữ ÓQ này là dạng thường được sử dụng trong các thiết bị chân không. 
Buồng ion hoá thường được làm đầy không khí. Rõ ràng rằng các buồng 
không được gắn kín hoàn toàn tốt thì sẽ trở thành không kín và sẽ gây ra các 
thay đổi về đệ nhạy. 


Để an toàn cho bệnh nhân, hệ thống do liều mấy gia tốc tuyến tính 
thường gồm buồng ion hoá kép (hai kênh) với nguồn cấp hiệu dịch hoàn 
loàn độc lập và điện kế đọc ra. Nếu buồng ion hoá thứ nhất bị hỏng trong 
quá trình bệnh nhân điều trị, buồng ion hoá thứ hai sẽ đo bức xạ. Tronp 
trường hợp hai buồng ion hoá hỏng cùng lúc, bộ định thời của máy gia tốc sẽ 
ngất nguồn ngay lập tức với sự quá liễu là rất nhỏ. 

Buồng ion hoá thứ nhất đo các đơn vị giám sát (monitor nnit - MU) với 
độ nhạy của mạch điện kế buồng được điều chỉnh sao cho I MU tương Ứng 
với liều là ! cGy đo trong mội phantom nước ở độ sâu liều cực đại trên trục 


chùm tia (điểm P) khi chiếu xa với kích thước trường chiếu là 10xI0 cm', 
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khoảng cách từ nguồn tới da bệnh nhân (SS) là 10Ô cm. Khi đạt tới số đơn 
vị giám sất (MUs) được người vận hành đặt trước, mạch buồng Ion hoá thứ 
nhất ngắt máy gia tốc tuyến tính và dừng liều phân phát tới bệnh nhân. 

Ngoài việc theo đối liều theo đơn vị MU, hệ thống theo đõi liều còn 
giám sát nâng lượng chùm tỉa, độ băng pháng và tính đối xứng của chùm 
cũng như suất liều. Việc đo đạc các thông số này đòi hỏi các điện cực thứ 
nhất và thứ hai của buồng Ion hoá phải được chia thành vài phần. với các tín 
hiệu kết quả được sử dụng trong mạch hồi tiếp tự động để lái chùm điện tử 
qua ống dẫn sóng gia tốc, hệ thống vận chuyển chùm, để tới bia hoặc lá tán 
xa bảo đảm chùm tia bằng phẳng và đối xứng, Thiết kế đặc biệt của buồng 
ion hoá và các phần chia thay đối theo từng nhà sản xuất. 


2.3.8. Sự tạo chùm electron 

Các máy gia tốc tuyến tính đa nãng được sử dụng đề tạo ra các chùm 
electron cũng như các chùm tia X. Trong khi các chùm tia X được sử dụng 
để chiếu các liều bức xa cao tới các bia mà có thể nằm sâu trong cơ thể 
người thì các chùm electron lại được sử dụng để tập trung năng lượng của 
chúng ở gần bề mặt cơ thể, độ sâu thâm nhập bức xạ ty lệ với năng lượng 
của clectron. Do đó các máy gia tốc clectron có thể hoại động tại các mức 
nãng lượng trong một dai năng lượng rộng. 


2.3.8.1. Các chùm electron bị tàn xạ va các chùm 6leciron đƯỢC 
Chuẩn trực 

Khi hoạt động trong chế độ điều trị băng chùm clcctron, hầu hết các 
máy gia tốc tuyến tính hai mục đích đều sử dụng các lá tán xa bàng kim loại 
để làm rộng chùm hình nón (hình đầu bút chì) của các electron phát ra từ 
cửa số mỏng của hệ thống chân không của cấu trúc gia tộc. Sự bố trí đơn 
-piản nhất được minh hoa trên hình 2-32. Bia tia X dược bỏ ra khỏi chùm và 
được thay thế bởi một cửa số móng để cho phép chùm electron được phát ra 
từ hệ thống chân không. Chùm clectron bị tán xạ bởi một lá móng mà nó 
thay thế cho bộ lọc làm bằng pháng chùm tia X (bộ lọc này nếu không được 
bỏ ra thì nó sẽ chặn các electron lại và trở thành một bia tia X không có hiệu 
quả) và cuối cùng chùm electron được chuẩn trực để tạo ra kích thước trường 
yêu cầu tại bề mặt bệnh nhân. Hoạt động của một máy gia tốc trong chế độ 
điều trị bằng chùm electron bắt buộc phải thoả mãn các yêu cầu phụ khác 
trong việc thiết kế các bộ phận khác trong đầu điều trị. Gương trong hệ 
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thống quang học phải cho phép sự đi qua của các chùm electron với các mức 
năng lượng khác nhau. Yêu cầu này có thể được thực hiện bằng cách sử 
dụng các lá nhựa pha nhôm được kéo kín lại. Tương tự thế, buồng Ion hoá 
theo dõi chùm phải đủ “trong suốt” đối với các electron có năng lượng cao. 


Cửa số mỏng 








Má, Lá tán xa 
Thiết bị THUÊ 


theo dối chùm - Ciương 


Bộ chuẩn trực 
hình ống 






Các electron được 
tắn xạ nhiều lần . 
# 






VỊ trí 
a) b) 


Hình 2-32: (a) Chùm electron với một lá tán xạ và bộ chuẩn trực hình ống. 
(b) Sự phân bố của các electron tán xạ từ lá và bộ chuẩn trực. 


Các electron chịu sự tán xạ đáng kể trong không khí giữa lá tán xạ và 
bệnh nhân cần được điều trị, do đó để tạo ra một chùm được định dạng tốt 
thì việc chuẩn trực phải được thực hiện càng gần bề mặt điều trị càng tốt. 
Các bộ chuẩn trực chùm tia X ở bên trong đầu điều trị không đáp ứng đủ cho 
mục đích này. Hơn thế nữa, các vật liệu có số hiệu nguyên tử lớn, dùng để 
chuẩn trực chùm tia X, sẽ tạo ra các tia X không mong muốn khi các 
electron bị tán xạ. Do đó chùm electron được chuẩn trực một cách lý tưởng 
bằng các vật liệu có số nguyên tử nhỏ chẳng hạn như nhôm (AI). Vì các 
electron sơ cấp bắn phá các vách của bộ đánh dấu theo các góc xiên nhỏ, 
nên độ dày của lớp nhôm không cần phải lớn bằng với độ rộng của chùm 
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electron ở trong nó. Theo kinh nghiệm người ta thấy ra rằng độ dày cần thiết 
của lớp nhôm thường là bằng 1/3 độ rộng của chùm electron. Để người sử 
dụng có thể quan sát được vùng được điều trị. bộ đánh dấu có thể chặn chùm 
tia X lại từ vị trí cách khoảng vài cm từ bề mặt, hay có thể triệt tiêu nó trong 
một khung kính cuối, bị dãn ra trên các cột từ bộ phận chính của bộ đánh 
dấu. Khung kính cuối có thể đáp ứng một mục đích bổ sung là làm một giá 
đỡ cho chì (hay một hợp kim có điểm nóng chảy thấp) có nhiệm vụ “cắt tỉa” 
để tạo ra các trường có hình dạng không đều. 


Cửa số mỏng Các rmnặt phân bố cường độ 
I 


Sau lá tắn xạ thứ nhãt 


Lá tán xa thứ nhất 


K cu yn dụ Lá tắn xa thứ hai 
Thiết bị xi : 
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Vị trí 
a) b) 


Hình 2-33: (a) Chùm electron với hai lá tán xạ và bộ chuẩn trực mở. (b) Phân bố 
của các electron tán xạ từ hai lâ và bộ chuẩn trực. 


Các lá được chọn để tạo ra sự kết hợp tốt nhất giữa sự tán xạ, sự tổn 
hao năng lượng và việc tạo ra bức xạ hãm. Lý tưởng, sẽ có thể có một sự tán 
xạ góc rộng và không có sự tổn hao năng lượng hay không có sự tạo ra bức 
xạ hãm nào, nhưng điều này là không thể. Trong thực nghiệm, các lá đồng 
(Cu) được chọn lựa và độ dày được chọn theo kinh nghiệm cho môi mức 
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năng lượng để mỗi chùm electron lấn đầy kích thước lớn nhất của trường rnà 
sẽ được sư dụng. Như được minh hoa trên hình 2-32 (b), chùm tia được làm 
tán xạ bớt lá đồng sẽ có một độ nghiêng Gaussian xấp XI, do đó rõ ràng rằng 
là không thể tạo ra được một chùm đồng dạng lý tưởng. Những sự cải thiện 
đốt với độ đồng dạng có thể được thực hiện bảng cách sử dụng các electron 
bị tán xạ tự nhiên từ các vách của bộ đánh dấu. Mặc dù các electron này bị 
suy giam nhẹ về năng lượng nhưng chúng vẫn làm tăng cường độ xung 
quanh ngoại biên của chùm và làm tăng đáng kể độ đồng dang của các chùm 
rộng. Độ tán xạ của bộ đánh dấu có thê được điều chỉnh và độ đồng dang 
của chùm có thể được tối ưu hoá bằng cách lắp đặt các bộ chuẩn trực tia X 
để điều khiển số lượng các electron bản phá các vách. 

Một hệ thống đã được cải tiến nhưng phức tạp hơn được minh họa trên 
hình 2-33. Ở đây một lá tán xạ thứ hai được đại trong chùm và mỗi điểm đều 
được chiếu xạ bởi các electron được làm tán xa từ lá thứ nhất trở thành một 
nguồn của các elcctron tán xạ. Tại lá thứ hai, môi số các electron tài ngoại 
biển sẽ được tán xạ ngược trở lại theo hướng tới tâm của chùm và các 
electron Ở gần tâm chùm sẽ được tiếp tục tấn xạ ra phía ngoài. Kết quả tổng 
cộng là để tạo ra một chùm đồng dạng hơn nhiều so với độ đồng dạng của 
chùm có thể được tạo ra với chỉ một lá và để làm giam yêu cầu cần phải 
phóng các eleciron bị tán xạ có năng lượng thấp từ bộ chuẩn trực. Hình 2-33 
cũng minh hoạ một bộ chuẩn trực khác có thể được sử dụng nếu bộ chuẩn 
trực làm tán xạ không được sử dụng. 


2.3.8.2. Các chùm electron quét 


Quá trình tấn xạ làm giảm năng lượng của chùm, làm tăng độ rộng cua 
phố năng lượng và làm cho vấn đề ô nhiễm tia X cũng như đối với chùm 
electron. Sự thay đối được thực hiện trên một số máy gia tốc tuyến tính (và 
đặc biệt là các microtron năng lượng cao) là để phân tách chùm nhọn ra từ 
hệ thống vận chuyển chùm và sử dụng một hệ thống lái hướng bằng nam 
châm để quét chùm electron ngang qua trường điều trị cần thiết. Có thể có 
nhiều các dạng quét, nhưng về ý tưởng thì dạng quết đơn giản nhất là quét 
theo đường được tạo ra bảng cách tác động các dạng sóng hình răng cưa với 
các tần số khác nhau tới hai cặp cuộn dây lái tia trực giao nhau. Điều này 
giống như đối với hệ thống quét trong một đèn hình TV hay mội VDU 
nhưng các yêu cầu về tẩn số quét và độ phân giải không gian của chúng 
thường là không bằng so với trong máy gia tốc tuyến tính. Mặc dù chùm chỉ 
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có đường kính khoảng vài mm khi nó phát ra từ hệ thông chân không. nó sẽ 
bị làm tán xạ bởi không khí ở trong đầu điều trị như đã được nói từ trước. 
Kết quả là chùm được quét bị khuếch tán khi né chạm tới bệnh nhân. do đó 
một trường quét nhỏ sẽ có thể không làm cải thiện cho việc điều khiến độ 
đồng dạng hay hình dạng của chùm. Tán xạ có thể được làm giảm thiểu 
bảng cách lấp đầy đầu điều trị bằng khí Heli, khí này có tiết điện tán xạ rất 
nhỏ, nhưng kỹ thuật này chỉ được áp dụng cho một số máy gia tốc tuyến tính 
đặc biết. Điều thứ hai, từ sự quan sát bản chất xung của chùm electrom, 
người ta mong muốn giữ các tần số của trường quét đủ thấp so với tốc độ lập 
lại xung (PREF) của cấu trúc gia tốc. Thông thường thì PRE có giá trị khoảng 
250 Hz và tần số của trường quét là 4 Hz. do đó mỗi đồng trong mội khung 
hình quết bao gồm pần 60 xung. Chùm clectron từ mỗi xung được khuếch 
tán thích hợp để cho các xung kế tiếp nhau được chèn vào tronp mội trường 
phân bố liều đồng đang và liên tục, điều này sẽ không xây ra nếu ty số giữa 
PRF và tần số trường quét là quá nhỏ. 

2.3.9. Các hệ thông cơ khí 

Trong suốt quá trình chiếu bức xạ điều trị, bệnh nhân cần phải được 
giữ yên. Cách tốt nhất để thực hiện điều này là đặt bệnh nhân đó trong một 
vị trí thoải mái và bộ phát tia điều trị phải được đặt thắng với bệnh nhân. Các 
hệ thống được mô tả trong chương này được thiết kế chế tạo đẻ thực hiện các 
chức năng này. 

2.3.9.1. Giá đồ đồng tâm 

Trong thực nghiệm lâm sàng thì thời gian để thiết lập vị trí của bệnh 
nhân cho việc điều trị sẽ tốn thời gian hơn rất nhiều so với việc chiếu xạ. Do 
đó để sử dụng máy một cách hiệu quả thì yêu cầu các hệ thống tạo hướng 
cho trường bức xạ thẳng vớt bệnh nhân phải cho phép việc thiết lập vị trí 
được thực hiện theo một thứ tự hợp lý, chứ không phải là một quá trình của 
các sư xấp xi liên tiếp. Các nguyên lý của giá đỡ đồng tâm được sử dụng cho 
mục đích này đã được mô ta lần đầu bởi Howard-Flanders và Newbery năm 
1950 và được minh hoạ trên hình 2-34. 

Nguồn bức xạ Y được gắn trên đàn quay để cho nó có thể được quay 
quanh một trục dọc X-X°. Chùm bức xạ được định dạng bởi đầu điều trị có 
trục quay Y-Y”, trục này ở trong mật tháng đứng như được minh hoa trên 
hình 2-34 (b). Đối với tất cả các vị trí của dàn quay, trục quay của bộ chuẩn 
trực X-X' sẽ cắt ngang trục Y-Y? tại điểm I. Bàn bệnh nhân C được gắn trên 
một trục T-T? (có thể xoay được) để quay được xung quanh trục thắng đứng 
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qua điểm I. Bàn bệnh nhân C có thể được nâng lên, hạ xuống trên cột đỡ P 
và có thể đi chuyển được theo chiều dọc hay theo chiều ngang tronp mặt 
pháng dọc. Cột đỡ P được đặt ngoài điểm giữa trên trục có thể Xoay được T- 
T” để cho phép cánh tay đàn quay G-Y di chuyển qua dưới bàn khi nó được 
quay. lrục quay của nguồn bức xạ Y, trục quay thắng đứng của bàn và trục 
giữa của chùm bức xa tất cả đều di chuyên qua một điểm xác đinh trong 
Không gian được định nghĩa như là điểm đồng tâm Ï. 








Sản nhả T : T 
3) Y b} 
Mặt cắt bệnh nhân Mặt cắt bệnh nhân 
: : : 
`. 
©) là d) 


Hình 2-34: (a) Sơ đỗ khối điều trị và các mặt cắt theo các hướng X-X? Y~Y” trục 
hoành X-X' là trục quay của dàn quay, trục tung Y-Y” là trục quay của bộ chuẩn 
trực; (b) Phác thảo trong mặt phẳng qua Y-Y', vuông góc với X-X”, Y;-Y;' là hướng 
của một chủm tia thứ hai; (c) Minh hoa một lần điều trị đồng tâm. Hai chùm tia giao 
nhau tại một độ sâu g bên trong bệnh nhân: (d) Minh hoạ một chùm tia của một lần 
điểu lí bó SSD cố định. Tâm đặt tại bế mặt da bệnh nhận. 
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Hệ thống này Có thể dược sử dụng theo hai cách khác nhau: 

(1) Bảng cách đất tâm của thể tích cần được điểu trị tại điểm đồng 
tâm: các công việc điều trị kiểu này thường được gọi là điều trị đồng tâm. 
SAD là không đổi nhưng SSD có thể thay đối được tuỳ thuộc vào độ dày 
của bia. 

(2) Bảng cách đặt điểm thảm nhập lối vào của trục eifa của chìm bức 
Aq tại điểm đồng tâm: các công việc điều trị kiểu này thường được gọi là 
điều trị với SSI cế định bởi vì tất ca các chùm bức xa sẽ có cùng SSD và 
SSD sẽ có độ lớn bảng SAD. 

Thể tích điều trị được tập trung trên điểm đồng tâm 

Hệ thông này được mô tá trên hình 2-34(c). nó mình hoạ cho chúng tá 
thấy một mặt cắt qua một bệnh nhân năm: nghiêng trên bàn C. Thông tin tối 
thiểu cần thiết phải có để điều khiến hướng của một chùm bức xạ với một 
góc chiểu yêu cầu qua tâm của khối u là một dấu M trên đa theo hướng 
thắng đứng ở phía trên khối u trong mặt cải này và khoảng cách d giữa dấu 
trên da và tâm của khối u. Dàn quay được quay để cho trục giữa Y-Y' được 
đặt tại vị trí thắng đứng, và các chuyển động theo chiều thẳng đứng và theo 
chiều dọc của bàn được sử dụng để đưa đấu M trên bệnh nhân tới trục của bộ 
chuẩn trực tại một khoảng cách SSD được tính bởi (SAD - d) như được thể 
hiện bởi một trong các hệ thống quang và cơ khí, Đo đó tâm của khối u sẽ 
được đặt tại điểm đồng tâm I. Một chùm bức xạ từ bất kỳ một hướng nào 
trong mặt phẳng thắng đứng có thể được điều khiển hướng tới khối u bằng 
cách quay đàn quay qua một góc đặc biệt, Trục giữa của chùm thứ hai được 
ký hiệu là trục Y, - Y¿j! trong hình 2-34(c). Chú ý răng mặt cái qua bệnh 
nhân không nhất thiết phải là một mặt cất vuông góc. Bất kỳ một mại cắt 
thăng đứng nào đều có thể được chọn lựa bằng cách quay bàn quanh một 
trục thăng đứng. Sự bố trí này có thể được sử dụng để điều khiển hướng của 
nhiều chùm cố định qua tâm điểm của khối u, hay đối với việc điều trị quay 
thì một chùm đơn được quay chung quanh tâm điểm của khối u. Bởi vì việc 
quay bàn là đồng tâm cho nên không cần phải giới hạn nhiều chùm phải ở 
trong cùng một mặt phẳng mặc dù việc sử dụng các chùm không ở trong 
cùng một mặt phẳng sẽ làm cho quá trình lập kế hoạch điều trị gặp nhiều 
khó khan. 
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Lối thâm nhập của chìm được tập trung trên diểm đồng tắm 

Một cách khác để định ra hướng của trục giữa của chùm bức xạ qua 
một bệnh nhân là băng cách tạo ra các điểm đánh dấu thể hiện lối thâm nhập 
vào và các điểm thoát ra của trục giữa trên bề mặt da. Do đó các điểm đánh 
đâu này có thể được sử dụng để thiết lập cho vị trí điều trị của bệnh nhân 
như được mình hoa trên hình 2-34 (d), Điểm thâm nhập vào da (M) có thể 
được đưa tới điểm đồng tâm l bằng cách sử dụng các chuyển động theo 
chiều tháng đứng và theo chiều đọc của bàn bẻnh nhân. Điểm lối ra (N) của 
trục giữa được thẻ hiện bởi con trỏ phía lưng, do đó có thể được đưa tới điểm 
` yêu cầu trên bệnh nhân do sự quay của dàn quay. Trong quá trình này thì 
điểm thâm nhập không được di chuyển bởi vì cả hai quá trình quay này đều 
được thực hiện quanh điểm [. Lợi ích của giá đỡ đồng tâm là các vị trí của 
các điểm lối vào và các điểm lối ra có thể được điều chỉnh một cách độc lập. 
Lối vào được định vị hoàn toàn bởi các chuyển động tuyến tính và các điểm 
lối ra được định vị hoàn toàn bởi các chuyển động quay. 

2.3.9.2. Dàn quay 

Đường dẫn sóng gia tốc, các cuộn dây hội tụ và lái hướng, đầu điều trị 
và bãi kỳ một bộ phận che chắn bức xạ phụ nào đều được gắn trên tay đòn 
đọc của dàn quay và nó quay quanh trục dọc X-X' trên hình 2-34. Nó có thể 
được đỡ trên một giá đỡ hình trống hay một giá đỡ kiểu con lắc, sẽ được mô 
la trong các phần kế tiếp. Toàn bộ hệ thống phải chịu các sự biến đang đẻo, 
và cũng sẽ có sự lay động trong các giá đỡ cho chuyển động quay của dàn 
quay và cho chuyển động quay của đầu điều trị, Do các sự biến dạng này và 
sự lay động trong các giá đỡ nên điểm đồng tâm không phải là một điểm duy 
nhất trong không gian và sẽ di động trên một đường phức tạp khi đàn quay 
được quay 360”. Hệ thống phải được thiết kế để sao cho điểm đồng tâm chỉ 
đao động trong phạm vị một hình cầu có đường kính 4mm. 

Trong hệ thống này thì tay đồn của dàn quay được đỡ trên môi cấu 
trúc hình trông hay có dạng hình trụ như được minh hoa trong hình 2-35 (a) 
và (b), Hình 2-35 (c) là một ảnh chụp của cấu trúc này trong quá trình lấp 
ráp. Các vành ngoài cùng của trống được xoay tới vị trí đồng tâm với nhau 
tựa trên các bánh lái truyền động. 
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Đường kính của trống được xác định chủ yếu bởi khoảng cách piữa 
nguồn bức xạ (bia tia X. hay cửa số chùm electron} và tâm quay, đường kính 
của trồng trong hầu hết các máy đều có giá trị là ]Ì mét. Chiều cao của trục 
quay phía trên mặt sàn là đủ để cho phép chuyển động quay 360” của toàn 
bộ hệ thống. Chiểu cao này thường có giá trị khoảng từ 1,2 — l.4m. Tay đòn 
của dàn quay không cần phải có vị trí chính xác theo chiều dọc. Băng cách 
quay nó lên phía trên, ta có thể làm giảm đường kính của trống mà vẫn duy 
trì được khoảng cách SAD là Im. Trong trường hợp này nam châm be cong 
chùm trong đầu điều trị sẽ phải bẻ cong chùm electron đã được giá tốc 
không hoàn toàn theo các góc 90” hay 270” mà theo một góc thích hợp tương 
ứng để đưa chùm electron này theo hướng ở trong mặt phẳng thẳng đứng 
như được minh hoa trên hình 2-34 (a).Tay đòn đọc có thể làm rộng trên cả 
Hai tật của trống, tuỳ thuộc vào chiêu dài của ống dân sóng gia tốc. Vật đối 
trọng bằng thép cứng làm cân bảng hệ thống cả quanh trục quay và quanh 
các bánh lái truyền động để giúp cho nó không bị nghiêng về phía trước. 
Mặc dù nguyên lý là đơn giản nhưng việc thiết kế chế tạo các cấu trúc này là 
rất phức tạp bởi vì chúng phải được duy trì đủ độ cứng ở bất cứ mội góc 
quay nào. Chăng hạn như hệ thống trên hình 2-35 (b) được làm cân bằng tại 
góc đã được minh hoạ nhưng trống sẽ phải chịu các lực xoắn khác nhau khi 
nó được quay một góc 9G”. Các sự méo dạng biến đổi xuất hiện do các lực 
xoän biến đổi này là nguyên nhân chính làm cho điểm đồng tâm không được 
tạo ra một cách hoàn hảo. 

Giá đỡ hình trồng 

Trống được quay băng cách quay mội trong các cập bánh lái truyền 
động là WI, cặp khác là W2 sẽ tạo ra sự truyền động thụ động. Hai cặp bánh 
lái đân đường W3 và W4 được đỡ ở phía ngoài của khung đế và được quay 
quanh các trục dọc. Các bánh lái này ngăn để hệ thống không bị trôi ra sang 
một bên trên các bánh lái truyền động chính, có nghĩa là song song với trục 
quay của các bánh lái truyền động. 

Nếu cần thiết thì khung đế có thể được gắn trên một hố nông để làm 


giảm thiểu chiều cao bên trên mức sàn. 
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Đầu điều trị 





c) 


Hình 2-35: Sơ đồ khối của dàn quay gắn trên một trống. 
(a) Mặt cắt vuông góc với trục quay. (b) Mặt cắt qua trục và tay đòn chùm tia. 
(c) Ảnh của một dàn quay đang lắp ráp. 
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Các bánh lái điều khiến làm quay hệ thống được cấp nguồn bởi một 
môtơ được điều khiến bởi servo và một hộp bánh răng truyền động có tốc độ 
được giữ ôn định bởi một điện áp phản hồi từ một bộ tạo tốc độ được gắn 
trên một trong các trục điều khiển, Hệ thống này cho phép một dải tốc độ 
liên tục từ Ö tới mức cực đại có thể theo mỗi hướng. Nó bị thay đối bởi hoặc 
là một điện áp đầu vào được điều khiển bởi người vận hành hay trong quá 
trình quay điều trị bởi một điện áp được lấy từ tín hiệu suất liều của hệ thống 
theo đối chùm bức xạ. Hệ thống điều khiển chuyển động tự nó có thể phanh 
lại được, ta thấy răng khi điện áp điều khiến môtơ bằng OV thì tốc độ truyền 
động cũng sẽ băng 0. Khi hệ thống không hoạt động, trên thực tế thì nó được 
làm cân băng với mức độ sai lệch khoảng vài kg, sẽ cho phép sự cọ xát trong 
hộp bánh răng truyền động để giữ nó ở trong vị trí tĩnh. Thời gian tối đa cần 
thiết cho một vòng quay 360” của dàn quay là khoảng từ 1-2 phút. 

Phân bên trong của trông tạo ra các khoang trống rộng cho các mạch 
điều khiển mà chúng phải được nối cứng tới ống dân sóng gia tốc qua hệ 
thông truyền dân sóng và cũng cho các phần tử khác có chức năng cung cấp 
các nguồn điện áp tới ống dân sóng gia tốc và các mạch điện của súng điện 
tử. Một lượng rất lớn các dây cáp và một số ống dẫn nước đi vào từ các vị trí 
cố định phải được quay cùng với dàn quay. Hơn nữa, đối với các máy được 
cấp nguồn bởi các klystron thì năng lượng vị sóng phải được dẫn lên trên cấu 
trúc quay thông qua một bệ kết nối của ống dân sóng quay trên frục quay. 
Hệ thống không thể được phép cho quay liên tục do các sợi cáp và các ống 
nước, dải chuyển động của nó bị giới hạn xuống khoảng 380” bởi các chuyển 
mạch hạn chế cố định nhạy hướng. Sau khi quay được 380” hệ thống phải 
được quay đảo chiều. 

Giá đỡ trống làm cho hệ thống trở thành tương đối cứng chắc và ổn 
định, và nó phải là một cấu trúc rất lớn và nặng, trọng lượng đầy đủ của nó 
là khoảng 5 tấn. 

Giá đỡ hình con lắc 

Trong hệ thống này, khối lượng được gắn trên một giá đỡ thắng đứng, 
giá đỡ này được gắn cố định tới một khung được lông vào trong hay được 
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bát ốc xuống sàn trong khi tay đòn được gắn trên một cột chống chính mà 
nó được tự do đụng đưa như một con lác (hình 2-36). Con lắc hỗ trợ chính 
được gắn trên mội giá đỡ tháảng đứng trong một vòng xoay, một giá đè có 
đường kính lớn có thể chịu được các mômen quanh cả hai trục thẳng đứng 
và trục dọc. Giá đỡ thăng đứng và cột chống chính là các cấu trúc hình tru. 
Dàn quay được quay bởi một trục truyền động dị chuyển đọc theo trục giữa 
của vòng xoay và được nối với môtơ điều khiển servo thông qua một bánh 
răng truyền động có đường kính lớn. bánh răng này được điều khiển từ hộp 
số chính. Các phương pháp điều khiển tốc độ cho hệ thống được điều khiển 
bởi trông cũng được áp dụng ở đây. Hệ thống quay có thể làm cần bằng về 
khốt lượng như được thẻ hiện trên hình 2-36 (a), hay bằng cách sử dụng mội 
bộ làm tấn xạ chùm như được rminh hoa trên hình 2-36(b). Nó mang theo 
một tấm kim loại có kích thước đủ lớn để làm tồn hao suất liều của chùm sơ 
cấp với một hệ số tối đa tới 1000 lần và làm giảm độ dày yêu cầu của vách 
phòng điều trị. Phương pháp này có các điểm hạn chế là làm giảm khả năng 
can thiệp của người vận hành khi bệnh nhân đang được thiết lập vị trí điều trì 
và làm hạn chế khoang cách từ nguồn bức xạ mà tại đó bệnh nhân có thể 
được đặt. Một số máy được trang bị bộ chăn chùm tỉa có thể co lại được như 
là một phương pháp đê khác phục cho việc hạn chế vẻ khoang cách đó. 
Trong trường hợp này, cơ chẻ co dân phải được điều khiển bởi một nhóm các 
chuyên mạch hạn chế để sao chơ bộ bất giữ chùm có thể chỉ bị bỏ đi khi 
chùm sơ cấp được định vị theo các hướng mà độ tồn hao đủ lớn được tạo ra 
trong cấu trúc của phòng điều trị. Ví dụ, với một nền phòng điều trị mà 
không có móng ở bên dưới. sự xếp lại của bộ chặn chùm tia có thể được 
phép khi chùm bức xạ được điều khiến hướng xuống sàn nhà. 

Hình 2-36(c) mình hoạ một ảnh chụp của một máy gia tốc tuyến tính 
trên một giá đỡ vòng xoay khi vỏ máy đã được tháo ra. Như vậy ta có thể nói 
rằng, với giá đỡ dạng con lắc thì một số lượng lớn cáp và ốnp nước mềm 
phái được luồn vào trong cấu trúc quay và điều này làm hạn chế góc quay 
tông cộng. 
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Hình 2-36: Sơ đồ một dàn quay được gắn trên một vòng xoay 
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ao sánh giữa các giá đỡ dạng trống và dạng con lắc 

Cá hai dạng giá đỡ trên đều là các giải pháp có thể chấp nhận được để 
giải quyết vấn để quay của nguồn bức xạ và hệ thống đinh dạng chùm quanh 
một bệnh nhân được định vị tại một điểm đồng tâm cố định, và từ quan điểm 
nhận xét của người sử dụng thì hai loại trên gần như tương đương nhau. Giá 
đỡ hình trống thường được xây dựng bên trong phòng điều trị để sao cho 
trống được đặt ở vị trí phía sau một tấm bảng, tấm bảng này tạo thành một 
phần của một vách phân chia phòng điều trị cho không gian đặt thiết bị. 
1rong trường hợp này trống không cần phải có các vỏ trang trí và các bộ 
phận gân trên nó đễ dàng can thiệp khi bảo trì. Sự thuận lợi này cũng được 
tận dụng cho một số các hệ thống dạng con lắc lớn hơn trong đó giá đỡ cô 
dịnh được đặt phía sau một tấm bảng trong khoảng không gian của thiết bị. 
Một cách khác là lắp các vỏ trang trí cho trống hay giá đỡ thắng đứng và cài 
đặt máy trong một phòng riêng biệt. Điều này gây khó khan cho việc bảo trì 
nhưng về mặt thẩm mỹ có một cảm giác lớn hơn về không gian trong một 
phòng rộng và cả người vận hành và bệnh nhân đều ưa thích hơn. 

¿.3.9.3. Hệ thông giường điều trị 

Hệ thống giường điều trị bao gồm một giường ngang có thể quay theo 
những vị trí mong muốn về chiều ngang, chiều dọc và quay tròn. Một trục 
gân chuẩn trục là trục quay của giường nên nó có thể di chuyển đọc theo 
trục. Phạm vị di chuyển theo chiều dọc cần phải được giới hạn để cho bệnh 
nhân cảm thấy thoả mái và thuận tiên cho việc điều trị. Mlậc dù rất nhiều 
bệnh nhân yêu cầu có phương pháp xạ trị phù hợp với sự hạn chế về vận 
động vì trung bình thì họ đều trên 60 tuổi. Vị trí thấp nhất phải thuận tiện 
nhất để cho bệnh nhân có thể ngồi lên và nằm xuống mà không cần phải 
giúp đỡ nhiều. VỊ trí thấp nhất này cũng phải cho phép phương pháp điều trị 
mở rộng với một chùm tia phóng xạ trực tiếp chiếu theo chiều đọc xuống. 
Nhưng phương pháp điều trị này thường được thực hiện bảng cách sử dụng 
hai chùm ta song song ngược chiều nhau. Để có được phân bố liều lượng 
thích hợp thì trong trường hợp này hoặc là bệnh nhân phải được nâng cao 
hơn hoặc phải nâng cả giường lên đến độ cao theo yêu cầu và quay thân máy 
để chùm tỉa được chiếu trực tiếp xuống. 

Trên hình 2-37 là hệ thống cơ khí nâng hạ giường sử dụng một bơm 
thuy lực, hệ thống được gắn bên trong một thùng chôn sâu đưới mặt đất. Để 
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toàn bộ hệ thống bơm thuỷ lực có thể quay được người ta gắn nó lên một đế 
vì thế nó có thể quay quanh trục YY.. Chuyển động quay này được điều 
khiển bởi một motor, sự truyền động giữa motor điều khiển quay và phần 
quay được thực hiện bằng dây cua-roa hoặc bằng bánh răng và xích. Trong 
hình vẽ này thì hệ thống đã được thiết kế từ lâu, hệ thống được gắn trên một 
đế có đường kính khoảng 1,5m còn piston được gắn bên ngoài một trục đỡ 
nhỏ và hiện nay kỹ thuật này vân còn được sử dụng. 


Giường Y 





_=—— 
Mặt quay trò, cI: Trụ thép P 


Giá đỡ mặt quay tròn VỀ c2 di nông) : 


Sản phòng 
Vít dẫn động 


Vít điều khiển 





xi lanh P' 
} 
h L % 
v: Bộ phận lái nâng giường 


Hình 2-37: Sơ đồ giường điều trị hệ thống nâng cơ khí 


Cột trụ thép P được nâng lên và hạ xuống bảng vít dẫn động bên trong 
xi-lanh P' và phần khối lượng có thể chuyển động của hệ thống được đỡ bởi 
một vít điều khiển. Piston và xi-lanh phải đủ khỏe để tránh được những tác 
động của chuyển động quay của giường tại vị trí cao nhất. Vít dân động là 
một motor nhận được sự điều khiển từ bên ngoài, tốc độ của nó thay đổi liên 
tục để nâng giường từ vị trí thấp nhất đến vị trí cao nhất trong khoảng thời 
gian một phút. Vít truyền động là một hệ thống không thuận nghịch nên VỊ 
trí theo chiều dọc của nó rất ổn định khi motor điều khiển được ngất. 
Chuyển mạch giới hạn ngắt điện motor khi tới vít đỡ hoặc hết vít dẫn động. 
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Bệnh nhân được nâng đến độ cao mong muốn trẻn trục bằng cách thay 
đổi hệ thống P-P° một cách thích hợp. Hay nói cách khác hệ thống sẽ cho 
phép kha năng thực hiện phương pháp điều trị có kích thước trường chiếu lớn 
nhât cho bệnh nhân sử dung cách chiếu trực tiếp từ trên xuống và từ dưới lên. 

Hệ thống này có lợi thế là nó cung cấp chuyển động theo chiều đọc 
lớn nhất cho bệnh nhân và cho phép ứng dụng phương pháp điều trị có 
trường chiếu lớn đối với bệnh nhân ở tư thế nằm từ phía trên xuống hoặc ở 
đưới lên. Tuy nhiên nó cũng có nhược điểm là cần phải có hố sâu khoảng 2,5 
m dưới sàn và toàn bộ khối lượng của hệ thống cỡ l + 1.5 tấn. 

Igoài cơ cấu cơ khí nâng bằng bơm thuỷ lực người ta còn sử dụng một 
loại cơ cấu nâng kiểu cắt kéo. 

2.3.9.4. Bộ chặn chùm tia rút vào được 

Trong đa số các trường hợp, phần lớn chùm tia điều trị được hấp thụ 
trong bệnh nhân. phần còn lại tiếp tục được truyền đi. Chùm tia còn dự từ 
bệnh nhân này trải rộng ra tới vài mét trên tường, trần hoặc nền của phòng 
điều trị. Để bảo vệ nhân viên bên ngoài phòng khỏi các chùm tia trực tiếp 
này và để giảm năng lượng chùm tia X có năng lượng 10-MV, người ta cần 
sử dụng các tấm chăn với độ dày Xấp xI 2m. Tuy nhiên. độ dày bức tường 
bảo vệ đối diện trực tiếp với chùm tia có thể được giảm đi đáng kế nếu sử 
dụng một bộ chặn chùm tia (hình 2-38 (c) và(đ)). 

Được làm từ thép và bê tông, bộ chăn chùm tia hấp thụ 99,9% năng 
lượng chùm phóng xa không mong muốn này. Do đó, chỉ cần che chắn các 
phóng xạ dò và tán xạ với các bức tường bê tông đồng đều dày khoảng Im là 
đủ. Điều này cho phép đơn giản hoá việc xây dựng phòng chụp và tiết kiệm 
không gian. Tuy việc sử dụng bộ chặn chùm tia cho phép giảm các yêu cầu 
về độ dày tấm chắn, việc tiếp cận bệnh nhân để chuẩn bị cho điều trị sẽ bị 
cán trở và gấp khó khăn hơn trừ khi bộ chặn chùm ta này có thể rút vào 
được, như trong hình 2-38 (a). Trong hình này, bộ chặn chùm tia được kéo ra 
hoàn toàn bởi một môiơ trước khi điều trị. Việc điều trị không được phép 
tiến hành khi bộ chặn chùm tỉa chưa sẵn sàng. Cần phân biệt thiết bị điều trị 
được trang bị bộ chặn chùm tia với các thiết bị điều trị có đối trọng nhưng 
không có tác dụng chặn chùm tia. Các thiết bị này cần được lắp đặt trong các 
phòng với tường đủ dày để bảo vệ nhân viên. 
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Hình 2-38: Máy gia tốc tuyến tính với bộ chặn chùm tia có thể rút vào được.(a) Rút 
vào hoàn toàn, (b) Đưa ra một phần, (c,d) Đưa ra hoàn toàn 
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2.3.10. Sơ đổ khối chức năng và các hệ thông phụ trợ 

Một số hệ thống phụ trợ rất cần thiết cho việc hoạt động, điều khiến và 
giám sát thiết bị điều trị LLNACS. Các hệ thống này cùng các thành phần chính 
đã mô tả trước đây được biểu điển trên sơ đồ khối chức năng ở hình 2-39. 
Buồng điều chế (có thể chứa klystron) và bàn điều khiển được đặt bên ngoài 
phòng điều trị. Chân đế. dân quay và giường điều trị bệnh nhân được đạt 
trong phòng. Trong một vài trường hợp. buồng điệu chế có thể được đạt 
trong phòng điều trị. 


Khunn đã Dân quay 


Buồng điệu chế - 
tiãu 
: điều tri 

ựaä Lử 
trư"ng 
Luiễn 

















_Nguễn 
cấp dang —Ï 


xung 









Bàn 
điều khiễn 


Hinh 2-39: Sơ đồ khối máy gia tốc tuyến tính y tế năng lượng cao. Các thành phần 
chính, các hệ thống phụ trợ và các kết nổi, 


Buồng điều chế có thể chứa một nguồn cung cấp (hình 2-39). Khi được 
kích hoạt bởi một xunp định thời (hình 2-4O (a)) từ bàn điều khiển, nguồn 
này cấp năng lượng cho klystron và súng điện tử. Nguồn này cung cấp xung 
120kV với độ rộng khoảng 5 micro-giây đến klystron. Klystron tạo ra nâng 
lượng vi sóng và một xung tương tự I8kV. Xung này tăng tốc cho các 
electron từ súng điện tử chuyển động vào cấu trúc gia tốc (hình 2-40 b, c, d). 
Tốc độ xung định thời cho phép thay đối một cách để dàng suất liều đầu ra 
của máy gia tốc tuyến tính. 

Các electron được đấy vào cấu trúc gia tốc trên trục từ súng điện tử, 
như trong hình 2-39. Súng này hoạt động bảng một xung âm l8 kV. Theo 
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đó. các clectron đi vào các khoang với năng lượng khoảng 1ÑkeV và vận tốc 
đạt tới mội phần tư vận tốc ánh sánp. 

Hệ thông chân không cùng cấp áp suất cực thấp cần thiết cho hoại 
động của súng điện tử, cấu trúc gia tốc và hệ thống chuyển hướng từ. Nếu 
không có chân không, súng điện tử sẽ bị đốt cháy như dây tóc bóng đèn ở 
ngoài không khí. Thêm vào đó. các clectron được gia tốc sẽ va chạm với các 
phân tử không khí, làm trệch hướng các phân tử flàY và glam năng lượng của 
chúng. tạo ra một chùm electron đạng bút chì, nhỏ, lộn xôn. Độ chân không 
này được duy trì bởi một bơm lon điện tử. Thiết bị mới này cho phép đưa 
máy gia tốc tuyến tính từ một thiết bị trong phòng thí nghiệm trở thành công 
cụ điều trị trong các bệnh viện. Các hệ thống chân không trong máy g1a LỐC 
trước đó yêu cầu phải có máy quay gốc dầu và các bơm khuếch tán với yêu 
câu báo dưỡng đặc biệt. 


| | | | | 
Xung bức xạ | ị | 
ạ 


d Xung điện 
aB súng ) m—=——— nơ. pm 
điện tử — 18k 


£ Xung đầu ra 
nguồn vỉ 
sống klysfron 


¬ 





h_ Xung điện : 
ä&pP klystron 


~ 120k 
3a Xung định " ' 
thời 9 mm =-Ô¡ô = : an: 
3 mi$ro giãy 
, “ 5 mill giày HỆ: 
` SST—————-= -.-=---- lệ HP HE, TƯOSEK.=..= 


Hình 2-40: Sơ đồ định thời môi quan hệ giữa thời gian/ sự kiện đối 
với hai bức xa liên tiếp. 
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Hệ thông nén cho phép nến ống dân sóng với sufur-hexafloufide. một 
khí cách điện. Điều này cần thiết cho việc bao vệ hỏng hóc điện khỏi các 
điện trường “E` v1 sóng năng lượng cao. 

Hệ thông làm mát cùng cấp nước được điều khiến nhiệt độ. cho phép 
giữ ôn định nhiệt độ của các bộ phận rất nhạy. Mục đích chủ yêu của hệ 
thống này là ngăn không cho nhiệt dư ảnh hướng tới các thành phần khúc 
cua thiết bị. 

Việc điều khiển nhiệt độ là vô cùng quan trọng cho bản thân cấu trúc 
máy ela tốc. Không có điểu khiên nhiệt độ. các kích thước của các khoang 
trong máy có thể thay đi nhẹ. nhưng sẽ làm giảm nghiêm trọng khả năng 
gia tốc các electron của thiết bị. 

Hệ thống điều khiến tăn số tự đóng (AFC) liền tục kiếm tra tần số hoạt 
động tối ưu của cấu trúc gia tốc đề tối đa hoá năng lượng chùm bức xạ đầu 
ra. Nó sử dụng thông tin này để "“*điều chính” klystron hoặc magretron theo 
tần số vI sóng này. 

Một hệ thống giám sát và điểu khiển phức tạp cho phép điều khiển 
hoạt động của thiết bị và việc điều trị bệnh nhân. Hệ thông này giám sát hoạt 
động để đảm bảo thiết bị hoạt động chính xác và đảm bảo việc điều trt cho 
bệnh nhân là thật sự an toàn. Các thay đổi. tuỳ theo bản chất và mức độ, sẽ 
làm phát ra các tín hiệu cảnh báo lỗi hoặc làm ngừng quá trình điều trị nếu 
cần. Trung tâm của các chức nãng giám sát và điều khiển này được đãi tại 
bàn điều khiển, nơi có kết nối tới tãi cá các bộ phận của thiết bị. Bàn điều 
khiên cung cấp thông tin trang thái về phương thức điều trị, việc sử dụng các 
thiết bị phụ trợ, liều đặt và liều phát, trạng thát các khoá, tình trạng khân cấp 
và các dữ liệu cần thiết cho hoạt động của máy gia tốc và quá trình điều trị, 
Chức năng giám sát liên tục kết nối với chức nàng điều khiển và sử dụng 
thông tin mới nhất theo cơ chế hồi tiếp để đuy trì trạng thái hoạt động hiệu 
qua nhất cho thiết bị. 

Việc kiểm tra thủ tục và định lượng được tích hợp trong bàn điều khiển 
để đảm bảo hoạt động an toàn và chính xác của thiết bị. Các mạch logic số, 
vốn được sử dụng trong các máy tính hiện đại, là nên tảng cho các thủ tục 
kiểm tra này. Các thủ tục kiểm tra có thể được thực hiện trong vài giày và tự 
động, trước môi lần điều trị. 
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Một hệ thống đếm. được gắn với thiết bị giám sát liễu, cho phép ngắt 
việc điều trị khi một Hểu được thiết lập trước đã được truyền đủ. Một đồng hồ 
dự phòng được thiết lập đề dừng việc điều trị trong trường hợp hệ thống giám 
sát liều gặp sự cố. Nhân viên xạ trị giám sát quá trình điều trt trên một TV 
mạch kín và hệ thông đàm thoại hai chiều cho phép giao tiếp với người bệnh. 


2.3.11. Hệ thống điều khiến và hệ thống khóa liên động 

Máy gia tốc tuyển tính trong y tế là những máy móc thực sự phức tạp 
và hệ thông điều khiến cũng như hệ thống khóa liên động của nó cũng vì thế 
mà có độ phức tạp không kém. 

Về hệ thống điều khiển. có những khối tín hiệu là số và có những khối 
là tín hiệu tương tự. Tín hiệu tương tự thường được điều khiển bởi tín hiệu 
hỏi tiếp nhận được từ các khối chức năng điều khiển. Vị trí của hệ thống 
điều khiển cũng quan trọng như bộ điều chế xung, súng điện tử hay vi trí của 
thân máy. 

Điều khiển máy và hệ thống khóa liên động được sử dụng đề đảm bảo 
ống dẫn sóng gia tốc và các thành phần liên quan khác hoạt động theo đúng 
chỉ tiêu kỹ thuật và nó chỉ được cung cấp năng lượng nếu nó thực sự an toàn 
khi vận hành, điều đó cũng chính là tự bảo vệ máy. Hệ thống khóa liên động 
dùng để bảo vệ bệnh nhân và vận hành viên tránh những nguy hiểm nảy sinh 
trong khi vận hành máy, bao gồm những nguy hiểm về cơ khí, về điện và 
những nguy hiểm liên quan trực tiếp tới phóng xạ. Cuối cùng, hệ thống điều 
khiến và hệ thống khóa liên động đùng để đặt chương trình điều trí cho từne 
bệnh nhân riêng biệt với phác đồ điều trị tương ứng. 

Đặc biệt cần xem xét tới hệ thống máy tính điều khiển vì nó là sự phát 
triển vượi bậc để đưa quá trình điều trị bằng phóng xạ thành tư động. Điều 
này đối vớt phương pháp truyền thống không thể thực hiện được. Phác đồ 
điều trị được mô tả trong suốt quá trình điều trị và nó là một ứng dụng của tự 
động hóa. 

Hệ thống khóa liên động được chia ra thành các giai đoạn như sau: 

® Giải doqạn cho khởi động: Trong giai đoạn này hệ thống sẽ cho 
thấy bảng tất cả các tham số trong giới hạn chấp nhận được trước khi nó 
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cung cấp năng lượng cho bộ điều chế xung. cho nguồn vị sống và cho ống 
dân sóng pla tốc. 

« Giai đoạn khi máy đang hoạt động: Nó điều khiến cho máy tự tắt khi 
có những sự cế xảy ra ví dụ như: áp suất chân không tăng trong kht đang 
điều trị, lúc đó tất cả những bộ phận liên quan tới hệ thống chân không cũng 
tư động ngừng làm việc. 

Ngoài ra, hệ thông khóa liên động còn có nhiệm vụ theo dõi dòng 
cung cấp cho hệ thống hội tụ và uốn chùm tia để tránh cho quá trình gia tốc 
chùm điện tư không có hội tụ và nến, nó là nguyên nhân gây ra việc các điện 
tử đập vào ống dân sóng và thành ống uốn, kết quả sẽ làm cho rò rï hệ thống 
chân không và có thê làm tăng độ rò rỉ phóng xạ. 

Trước khi sư dụng máy cần phải có một thời gian làm nóng máy, điều 
này rât quan trọng bởi vì cathode của nguồn cao tấn yêu cầu quá trình đốt 
nóng khoang 5 + 1Ö phút trước khi tới nhiệt độ hoạt động để bát đầu bật 
khóa. Hệ thống khóa liên động đảm bảo chắc chân răng máy gia tốc hay bất 
cứ phần nào của nó sẽ chỉ hoạt động khi tất cả các điều kiện cần thiết đã 
đúng theo yêu cầu đặt ra như: độ chân không trong ống dân sóne, đại 
chương trình đúng cho máy (chọn đúng cường độ chùm tia, phương pháp 
chiếu, kiểm tra độ phẳng của chùm tia). 

Nhà thiết kế máy cần phải dự tính được tất cả những khả năng thay đối 
điều kiện hoạt động của máy, bao gồm tất cả những khả năng mà người vận 
hành có thể lựa chọn sai và những hỏng hóc có thẻ dự đoán trước. nhăm đảm 
bao hệ thông khoá liên động sẽ tránh cho bệnh nhân và đội ngũ vận hành 
những tác hại do máy gây ra và đối với bản thân máy cũng tránh được những 
nguy hiểm. Tuy nhiên phải luôn luôn chú ý đến khả năng một thành phần 
nào đó bị hỏng. ví dụ như hệ thống khoá đưa ra tín hiệu ngắt nguồn cao tần 
nhưng lúc đó cầu chì lạt không hoạt động được... 

Rất nhiều chức năng điều khiển được thực hiện bằng tín hiệu điện, nó 
bạo gồm cả những thông số về cơ khí {vị trí và tốc độ quay của thân máy), 
về chùm điện tử (vị trí của chùm điện tử khí nó đập vào bia 1ia-X}), về nguồn 
cao Tần (tần số hoạt động của Miapnetron)... Điều kiện hoạt động của những 
thông số này có thê đo được bằng bộ chuyển đổi thích hợp, tín hiệu phát ra 
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sẽ được so sánh vớt một giá trị nhận được và sẽ có một điện áp hoặc dòng 
điện điều khiển được tao ra dù sự khác nhau là nhỏ nhất. Khi không có sự 
khác nhau thì quá trình vẫn tiếp lục với tín hiệu điều khiển trước đó. Hè 
thống điều khiên bao gồm cả quá trình hỏi tiếp. có thể bao gồm cả những 
thành phân cơ khí và nó được gọi là “cơ cứu pầu thuốc” (vì đầu ra của bộ 
chuyển đổi phụ thuộc vào tín hiệu nhận được). 

Sự điều khiển máy gia tốc bàng máy tính được phát triển rất nhanh. 
máy tính được sử dụng trong một phạm vị rất rộng. nó dùng để lưu trữ và 
Kiếm tra đữ liệu, nó là giao diện của máy gia tốc... nhờ tất cả những ưu 
việt này mà hầu hết hệ thống điều khiển máy gia tốc được thực hiện bơi 
máy tính. 


2.3.12. Máy mô phóng và máy chụp cắt lớp điện toán 

Trước khi tiến hành việc điều trị. cần phải thực hiện các thủ tục trong 
quy trình lập kế hoạch điều trị. Các thủ tục này bao gồm các quá trình chẩn 
đoán hình ảnh để nhận dạng, xác định ví trí cần điều trỊ và các cấu trúc cần 
phái che chăn; quá trình mô phỏng việc diều trị được đẻ xuất để đám bảo đạt 
được các kết quả yêu cầu và việc lập mỏ hình điều trị cuối cùng thường được 
thực hiện trong một hệ thống lập kế hoạch điều trị đựa trên máy tính để thiết 
kế sự phân bố liều mà bác sỹ điều trị biết từ kinh nghiệm của mình. Từ đó 
tạo ra sự kết hợp tốt nhất giữa việc tiêu diệt khôi u và điều khiển khối u. 

2.3.12.1. Các máy mô phỏng 

Một máy mô phòng bao gồm một nguồn phát tia X để tạo ra một 
trường bức xa mô phỏng trường chiếu dùng trong xạ trị. Nếu thiết bị có chức 
năng mô phòng các công việc điều trị trên một máy giá tốc tuyến tính, đây 
thường là mục dích của máy mô phỏng. thì việc gắn nguồn tia X và hệ thống 
hỗ trợ bệnh nhân sẽ được thiết kế để tạo ra một hệ thống đồng tâm. Một máy 
mô phòng dược sử dụng để thiết lập các thông số điều trị cho một bệnh 
nhân, tạo ra một quyết định bạn đầu vẻ kích thước trường chiếu cần thiết và 
dùng chất lượng chấn đoán của trường tia X để kiểm tra thể tích cấu trúc cơ 
thể cần phải chiếu xạ. Để quan sát được trường tia X, máy mô phóng thường 
bao gồm một bộ tăng quang cũng như các tiện ích phần mềm để tạo ra các 
ảnh chấn đoán. 
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Giả đỡ dàn quay 
Y 


Dàn quay 


Nguồn tia X 
Y 







ˆ Các cuộn dây tạo dạng trường 


“1” mm sẽ ối Ho 


Hệ thống hỗ trợ bệnh nhân 


Bộ tăng quang (a) 


(b) 





Hình 2-41: (a) Sơ đồ mô tả các bộ phận chính của một máy mô phỏng 
(b) Ảnh chụp của một máy mô phỏng. 
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Các nét đặc trưng cơ bản của một máy mô phòng được minh họa trên 
nình 2-4l{a) và một ảnh chụp của một máy mô phong trên hình 2-41(b). 
Khối phát tia X và bộ tăng quang được gắn trên một cấu trúc hình chữ U để 
đảm bảo chúng luôn ở vị trí thăng hàng khi cấu trúc này được quay quanh 
trục dọc AB. Kích thước của trường được mô phòng bởi hai cập đường trực 
giao thể hiện cho bốn bộ chuẩn trực độc lập trong đầu điều trị của một máy 
gla tốc tuyến tính. Các dây định đạng trường được gãn sao cho chúng có thể 
được quay quanh trục giữa của trường tia Ä. Cũng giống như với máy pia tốc 
tuyến tính, [rục ø1ữỮa này đồng thời la trục quay của đàn qUAY, và trục g4? 
thăng đứng của hệ thống hồ trợ bệnh nhân, tất cả các trực này đều đi chuyển 
qua điểm đồng tâm. 

Các bộ tăng quang không có một trường nhìn đủ lớn để bao phu các 
trường rộng nhất cần được mỏ phỏng (chẳng hạn như toàn bộ cơ thê bệnh 
nhân). Do đó bộ tăng quang trong hình 2-4l{a) cần phải có khả năng dị 
chuyển theo hai hướng: song song và vuông póc với đường AB để có thể 
chiếu được các trường lớn. Nếu hình ảnh từ bộ tăng quanep được số hoá thì có 
thể tạo dựng và hiển thị được một hình ảnh tổng hợp bao trùm các tr tưởng 
rộng nhất có thể có từ máy gia tốc. Khi Không có một phần mềm tiện ích, 
các trường lớn chí có thể được tạo ảnh bởi phương pháp chụp X-quang sử 
dụng phim chứ không phải là chiếu X-quang. 


đồng tâm 


l 
) mi Bộ tăng quang TT- 


a) b) 





Hình 2-42: Sử dụng một mày mô phỏng để tạo ảnh 
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Máy mô phỏng cần phải có các thiết bị điều khiển hướng chùm giống 
như máy chụp X-quang. có nghĩa là có các con trỏ quang, có chùm quang. 
Bộ chỉ thị SSD và các con trỏ cơ học mặt trước và mát sau, chúng cần phai 
có các đặc tính và các chỉ tiêu kỹ thuật tương tự như các thiết bị được sử 
dựng trong máy xạ trị. Do cần phải mô phỏng các trường có kích thước bất 
thường nền phải sử dụng một khay tối. Các bộ chuẩn trực đa lá (MLC) dùnp 
cho mô phòng cũng được sử dụng như các bộ chuẩn trực đa lá trong các ứng 
dụng thông thường. 

Đáu phát tia X 

Hình 2-43 mình hoạ một số chỉ tiết của hệ thống định dạng trường 
chiếu tia X. Bóng X-quang chân đoán được gắn trên trục đàn quay bên trong 
vỏ bóng truyền thống của nó để cho khe hội tụ thắng hàng qua trục đối xứng 
của các đường thăng định dạng trường và điểm đồng tâm. Vị trí của vỏ bóng 
Ä-quang cần phát có khả năng hiệu chính được theo hai hướng để tạo vị trí 
cho khe hội tụ theo yêu cầu này. Các bộ chuẩn trực tia X do đó sẽ tạo ra kích 
thước trường yêu cầu cho một bệnh nhân riêng biệt. Các cập đường thâng có 
thể di chuyển được, đường kính khoảng limm, chúng tạo ra trường chiếu cần 
thiết chơ xạ trị, các bộ chuẩn trực tia X và hệ thống chùm quang học đều 
quay quanh trục giữa của trường tia X trên giá đỡ. Một vị trí đánh dấu thích 
hợp trên tâm p©rspex sẽ tạo ra một sự thể hiện của trục này trong chùm 
quang học, 


Giả đu dàn quay 






Khe hội tụ 


Trụ đỡ Võ bóng X-quang 


CsL0ng 


Nguồn sảng _— 


Các bộ chuẩn trực 


Giác đương thẳng đình dạng chủm 


Vỏ 
vòng phụ 


Trục giữa 





Tấm Perspex 


Hình 2-43: Đầu phát tia X trong thiết bị mô phỏng 
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Bộ tĂH© qHang 

Yêu cầu đặc biệt duy nhất đối với bộ tăng quang phát sinh từ việc sử 
dụng các trường chiếu rất lớn. Hầu hết các máy mô phỏng đang được sử 
dụng hiện nay đều sử dụng các bộ tăng quang tĩnh điện có đường kính cỡ 23 
~ 28 cm. Hình ảnh từ bộ tăng quang được quan sát bởi một TV camera và 
được hiển thị trên một màn hình TV hay các màn hình tương thích. Các ưu 
điểm trong việc số hoá hình ảnh từ bộ tăng quang bao gồm việc lưu trữ dưới 
dạng điện Tứ, sự mở rộng trường nhìn (băng cách cộng các ảnh khi bộ tăng 
quang được kéo ngang qua một trường lớn) và sự truyền đân hình ảnh bởi 
các hệ thống sử dụng máy tính khác chẳng hạn như các hệ thống lập kế 
hoạch và các trạm xử lý hình ảnh chấn đoán dưới dạng điện tử. 

Để ghi nhận các ảnh X-quang. các lưới chuẩn và các cassettc thường 
được gắn ở phía trước bộ tăng quang. 

Hệ thông hỗ trợ bênh nhân (bàn bệnh nhân) 

Các yêu cầu của hệ thống hỗ trợ bệnh nhân đều giống hệt với các yêu 
cầu đối với hệ thông hỗ trợ bệnh nhân của máy điều trị và đã được nói tới 
trong phân trên. Tuy nhiên việc sử đụng bộ tăng quang làm hạn chế dải 
chuyển động của bàn bệnh nhân và không cần phải có một hệ thống tạo ra 
các chuyển động cực đại theo chiều thãng đứng. hệ thống này được minh 
hoa trên hình 2-37. 

LÀN quay 

Các hạn chế trong chuyển động của bàn bệnh nhân chỉ được đề cập để 
xác định kích thước tối đa của trường có thể đạt được bằng cách tăng khoảng 
cách SSD cho một nguồn cố định tới điểm đồng tâm. Sự han chế này có thể 
được loạt bỏ bảng cách chế tạo sao cho khoảng cách từ nguồn tới điểm đồng 
tâm là có thể thay đổi được như mũi tên SS” trên hình 2-41 (a). Điểu này 
cũng cho phép hệ thống có khả năng mô phỏng các máy hoạt động tại các 
khoảng cách từ nguồn tới điểm đồng tâm khác với khoảng cách Im. 

Ngoài ra cũng cần phải có khả năng di chuyển bộ tăng quang theo 
hướng xuyên tâm so với điểm đồng tâm để sao cho nó có thể được mang tới 
càng gần bệnh nhân càng tốt. Chuyển động này được thể hiện bằng mũi tên 
HĨ' trên hình 2-41 (a). 

(Điểm đồng tâm là điểm giao của trục quay dần quay, trục của 


Colltimator và trục giường theo hướng bệnh nhân nHãm) 
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Các hệ thống điểu khiến 

Các hệ thống điều khiến tủ phát tia X và bộ tầng quang đều ở dạng 
chuẩn. Một số nhà sản xuất máy mô phỏng thiết kế các hệ thống cơ khí của 
một máy mỏ phỏng và đề cho người sử dụng chọn lựa loại bóng X-quang, tủ 
phát tia X và bộ tăng quang sẽ sư dụng, 

Do yêu cầu phải thay đổi khoảng cách từ nguồn tới điểm đồng tâm và 
khoảng cách từ bộ tăng quang tới điểm đồng tâm, sự chuyển động của dàn 
quay trên một máy mô phòng thường phức 1ạp hơn so với các chuyển động 
trên một máy gia tốc tuyến tính. Khi khoảng cách từ nguồn tới điểm đồng 
tâm được thiết lập tới giá trị chuẩn là Im, dàn quay có thể quay 360”. Khi 
khoảng cách này tăng. đàn quay có thể chạm tới sàn nhà. Điều này có thê 
tránh được bằng cách đặt một chuyển mách khoá liên động khởi động khi hệ 
thống rời khỏi vị trí và có khoảng cách từ nguồn tới điểm đồng tâm là Im, 
do đó yêu cầu cần phải tổ hợp các chuyển mạch hạn chế vào trong mạch 
điều khiển chuyển động. 

Các chuyển động trong đầu phát tia X, vị trí của các bộ chuẩn trực tạo 
dạng chùm. vị trí của các đây tạo dạng chùm và chuyển động quay của toàn 
bộ hệ thống cần phải được điều khiển và được đọc ra với cùng một độ chính 
xác như các chuyển động tương ứng trên máy điều trị. Khi khoảng cách từ 
nguồn tới điểm đồng tâm tăng so với giá trị thông thường, đầu phát tia X có 
thể đi chuyển ra khỏi tầm với của người vận hành đang đứng ở sàn nhà, do 
đó cần phải điều khiển bằng mô tơ đối với tất cả các bộ phận chuyền động, 
các chức năng điều khiển và các màn hiển thị kết quả điều khiến đều phải ở 
trong một vị trí thích hợp. Các chức nâng điều khiển và các màn hiển thị kết 
quả đọc cho tất cả các bộ phận chuyên động của máy cần phải có vị trí Ở sát 
với bệnh nhân trên bàn và có thể được gắn sản trên bàn hay trên một khối 
điều khiển di động. Việc sử dụng đồng thời hai hệ thống diều khiến và màn 
hiển thị kết quả đọc này cũng rất hữu ích trong khu vực điều khiển có che 
chắn, nơi vận hành tủ phát tia X. Khả năng va chạm giữa bệnh nhân và đầu 
phát tia X. hay giữa dàn quay và tổ hợp bàn bệnh nhân của máy mô phỏng 
chỉ tương tự như đối với máy xa trị. Có một khả năng va chạm nữa là vỏ của 
bộ tăng quang với hệ thống hồ trợ bệnh nhân và điều này có thể được được 
giải quyết bằng cách sử dụng một “vòng chạm” hay một hệ thống chuyển 
mạch tiếp xúc. 


iftse7ffuliiilioslassn : 


Hoạt ỌÔHg cHa máy mô phỏng 

Các bệnh nhân điều trị bằng bức xạ một cách triệt để sẽ được điều trị 
hãng ngày trong khoảng thời gian vài tuần, trong khi bệnh nhân được điều trị 
tạm thời có thể nhận mức liều bức xa chỉ trong một khoảng thời gian duy 
nhật. Trung bình trong một thời kỳ điều trị bảng bức xạ, yêu cầu bệnh nhân 
phải được điều trị trên máy với số lần điều trị lớn. Máy mô phỏng được sử 
dụng để thử nghiệm việc xa trị đã được lên kế hoạch cho bệnh nhân. do đó 
rất có thể rằng bệnh nhân chỉ cần phải điều trí một hoặc hai lần. Tiếp đó một 
máy mô phòng có thể cho các bệnh nhân được điều trị trên một số máy gia 
tốc tuyến tính, có thể tới 4 máy khác nhau. 

hi một bệnh nhân được chuẩn bị cho việc điều trị bằng một trường 
đặc biệt trên máy mô phỏng thì không chỉ trường điều trị có thể được quan 
sát bảng hình ảnh mà tất cả các thông số của máy (ngoại trừ các thông số 
của hệ thống theo đõi liễu) đều được đọc ra để chuyển tới máy điều trị. Việc 
truyền dân thông số này có thể dược thực hiện băng tay hay là được thực 
hiện tự động băng điện tử nếu như các máy gia tốc tuyên tính được điều 
khiển bảng máy tính. Khi việc truyền dẫn tự động này được sử dụng, máy 
mô phỏng có thể được coi như là một thiết bị đầu cuối từ xa tới máy gia tỐc 
tuyến tính hoặc là một thiết bị phụ trợ trên một mạng các thiết bị xa trị mà 
có thể bao gồm cả các máy gia tốc tuyến tính, các hệ thông lập kế hoạch 
điều trị và các máy CT cũng như máy mô phỏng. 

Thiết kế phòng cho máy mô phong 

Các chức nầng của máy mô phỏng đòi hỏi phải có các kích thước và 
các chuyển động giống như của một máy gia tốc tuyến tính. Các yêu cầu 
hình học quyết định kích thước tối thiểu của phòng đặt máy mô phỏng, 
do đó đều rất giống với các yêu cầu cho phòng đặt máy gia tốc tuyến 
tính. Các yêu cầu cho việc bảo vệ bức xạ là các yêu cầu cho việc bảo vệ 
đối với nguồn tia X chẩn đoán sử dụng. Khu vực được che chắn là khu 
vực mà các mối nguy hiểm về tia X được kiểm soát. Các chuyển động của 
máy mô phóng được điều khiển và theo đõi từ một phòng kế bên với cửa 
số quan sát bằng kính chì, hay là một khối hình hộp được bảo vệ thích 
hợp bên trong phòng chính. 
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2.3.12.2. Máy chụp cắt lớp điện toán (computed tomography - CT) 

Mặc dù máy mô phỏng xạ trị là một công cụ cần thiết nhưng nó 
không phải là một thiết bị lý tưởng vì các hình ảnh được tạo ra từ các 
phép chiếu X-quang đơn giản dọc theo các hướng của chùm. Máy chụp 
cát lớp điện toán cung cấp các thông tin về cấu trúc cơ thể một cách chỉ 
tiết hơn nhiều, các thông tin này trong nhiều trường hợp là cần thiết cho 
việc mô phỏng thể tích bia và có thể được sử dụng như là các dữ liệu 
đầu vào cho việc tính toán liều trong một hệ thống lập kế hoạch điều trị 
sử dụng máy tính. 

Các máy CT' sứ dụng tia X 

Máy CT có độ chính xác trong các giới hạn của phép đo về mật độ và 
vị trí hình học cho mỗi phần tử thể tích trong tập dữ liệu 3 chiều. Độ chính 
xác hình học khoảng Imm là cần thiết, nếu mật độ thực tế đo được của môi 
phần tử thể tích được sử dụng trong quá trình tính toán liều, thì độ chính xác 
của phép đo liều cỡ khoảng 2% là cần thiết. Để sử dụng được dữ liệu của 
máy CT cần phải cung cấp các phần mềm tiện ích cho máy tính lập kế hoạch 
điều trị. 





Hình 2-44: Ảnh chụp một máy CT mô phỏng 
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Quá trình tạo ảnh chụp cất lớp điện toán dựa trên máy mô phỏng 

Việc tạo ra một ảnh chụp cắt lớp điện toán của một bệnh nhân bao 
gồm việc tạo ra một số lượng lớn các phép chiếu theo nhiều hướng qua bệnh 
nhân trong mặt phẳng qua tâm và chiếu ngược chúng (sử dụng các phép biến 
đổi đề xử lý ảnh). Nếu hình ảnh tổng cộng mô tả toàn bộ tiết điện ngang thì 
trường tia X phải đủ rộng để bao phủ toàn bộ bề đày của bệnh nhân. Chiều 
dài của trường theo hướng còn lại (có nghĩa là theo hướng trục dọc của bệnh 
nhân) được giảm nhỏ tới mức cỡ chỉ vài cm để làm giảm thiểu lượng bức xã 
tán xạ trong các phép chiếu và quan trọn 8 hơn là đề tránh việc làm nhoè ảnh 
bởi tiết diện ngang của các cấu trúc có trong các phép chiếu thay đổi bên 
trong độ dày của lớp cắt. Một hệ thống thực hiện các quá trình này phải có 
khả năng tạo ra và lưu trữ các ánh đã được chiếu, chiếu ngược chúng để tạo 
dạng ảnh của lớp cắt và hiển thị ảnh. 

Các chức năng này có thể được thực hiện trên một máy mô phỏng có 
sử dụng thêm các thiết bị phụ trợ để phát hiên, lưu trữ và xử lý các phép 
chiêu theo phương ngàng. Có hai phương pháp phát hiện: sử dụng bộ tảng 
quang là một bộ phận của máy mô phông và sử dụng một bộ phát hiện phụ 
chuyên dùng cho việc thu thập các profile cho máy CTẼ. 

Các hạn chế về kích thước trường của máy mô phong làm cho nó 
không thể thể hiện toàn bộ bề rộng của bệnh nhân trong một lần chiếu. Tuy 
nhiền trường nhìn cắt lớp có thể được mở rộng để bao phủ bênh nhân. Điều 
này được thực hiện bằng cách dịch chuyển trường tia X và bộ tăng quang ra 
khỏi tâm và quay dàn quay 360”, như được minh hoa trên hình 2-42. Đề hạn 
chế dải động của thông tin đến bộ tăng quang, một bộ lọc có đạng được 
mính hoạ thô trên hình 2-42 được đặt giữa nguồn tía X và bệnh nhân. Các 
anh chiếu ngang được thu thập khi dàn quay được quay 360” và bất đầu dưới 
dạng của các điện áp tương tự mà chúng thường tao ra hình ảnh video quan 
sắt thây trên màn hình TV, Bằng cách chọn lựa thông tín từ một nhóm các 
đường quét kề cận nhau, “độ dày lớp cắt” của hình ảnh có thể được chọn, và 
bằng cách phân tách thông tin từ các nhóm đường quét khác nhau, một số 
các ảnh chụp của lớp cắt có thể được tạo thành. Các điện áp của tín hiệu hình 
đọc theo các đường được chọn có thể được số hoá và từ đó việc lưu trữ, xử lý 
và quản lý là tương tự với một máy CT chẩn đoán. 
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Hình 2-45: Ảnh CT được thực hiện bỏi một máy mô phỏng: (a) đánh dấu vùng điều 
trị trên da bệnh nhân, (b) ảnh lát cắt được tái tạo trên máy tính, (c) (d) tái tạo các 
khối u theo 3 chiều ở tuyến tiền liệt và vùng đầu cổ. 

Hình 2-45 minh hoạ các ảnh lát cắt của tuyến tiên liệt và vùng đầu 
cổ được tạo ra bởi một hệ thống CT mô phỏng sử dụng mảng detector 
trạng thái rắn. 

Tuy nhiên chất lượng ảnh trên máy mô phỏng kém hơn so với một 
máy quét chẩn đoán chuyên nghiệp. Có rất nhiều nguyên nhân giải thích cho 


mm. 


điều này, bao gồm cả việc thiếu sự chuẩn trực phía sau bệnh nhân nhằm để 
làm giảm ảnh hưởng của bức xạ tán xạ và tỷ số giữa tín hiệu với nhiều tương 
đối thấp trên các profile. 

Một phương pháp phát hiện khác là lắp thêm mội máng tuyến tính các 
detector tình thể rắn vào phía trước bộ tăng quang, các detector đó giống như 
các detector sử dụng trong các máy CT thông thường. Ưu điểm của phương 
pháp này là có sử dụng các bộ chuẩn trực làm giảm các tỉa tắn xa và các 
detector có hiệu suất cao hơn và có tý số tín hiệu/nhiều tốt hơn. 

Việc sử dụng một máy mô phỏng như một máy CT tạo ra các yêu 
cầu phụ cho bóng X-quang. Bóng này yêu cầu phải được hoạt động tại 
năng lượng cao và với một chu kỳ có độ rộng lớn để đảm bảo cho việc 
quét các lớp cắt liên tiếp nhau có thể được tiến hành mà không có độ trẻ 
đo phải làm mát. 

Các phương pháp tạo ra các lớp cắt CT này vẫn còn được phát triển và 
mạc đù chất lượng của các hình ảnh là không cao như của các hình ảnh của 
một máy CÍ chuyên dụng nhưng cũng đủ để cung cấp các thông tin về hình 
anh một cách định lượng cho các mục đích của việc lập kế hoạch điều trị, 
Một ưu điểm của việc sử dụng một hệ thống CT mô phòng này mà không sử 
dụng một máy CT chuẩn là vì nó tạo ra khả năng chụp bênh nhân trên bàn 
bệnh nhân trong vị trí điều trị thực tế. Điều này là đo độ mở hiệu dụng của 
một hệ thống CT dựa trên máy tính là lớn hơn nhiều (khoang từ 70-75 cm) 
so với độ mở trên một máy CT chuẩn. 

Phương pháp tạo dính công hưởng từ 

Mặc dù phương pháp tạo ảnh cộng hưởng từ tạo ra các hình ảnh của 
các lớp cát, với khả năng phân biệt lớn hơn giữa các mô bình thường và các 
mô bất thường, việc sử dụng thiết bị chụp ảnh cộng hưởng từ cho việc lập kế 
hoạch điều trị không được thuận lợi như việc sử dụng máy CT dùng tia X. 
lrước hết, đệ chính xác hình học của một hình ảnh được tạo ra bởi một máy 
công hưởng từ phụ thuộc vào độ đồng đều của từ trường. Độ đồng đều này 
Không hoàn hao theo hướng ngoại vi của trường nhìn, do đó khả răng biến 
dạng hình học xuât hiện đặc biệt khi thể hiện hình đáng của bệnh nhân. Thứ 
Hai, các giá trị điểm ảnh (mức xám) phụ thuộc vào đặc tính từ trường của các 
mô được tạo ảnh và các các chuối xung được sử dụng tronp quá trình tạo ảnh. 
Không có một quan hệ duy nhất nào giữa giá trị điểm ảnh, mật độ điểm ảnh 
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hay mật độ clectron. Điều này có nghĩa là các giá trị điểm ảnh không thể 
được sử dụng trong quá trinh lập kế hoạch điều trị khi hiệu chỉnh tính không 
đồng nhất như trong trường hợp của máy CT sử dụng tía X. Tuy nhiên cộng 
hương từ là một công cụ tạo ảnh rất quan trọng trong việc đánh giá và mô 
phòng các khôi u. Kết quá là các phương pháp tổ hợp thông tin từ cả hai loại 
máy CT và cộng hướng từ đã được phát triển và hai dạng hình ảnh được xem 
như có tính chất bổ sung cho nhau chứ không phải là thay thế nhau. 

Mỏ phong CT — Mó phòng do 

Nếu một loạt các lớp cát CT Hên tiếp được thu thập bao phủ mội vùng 
cần quan tâm trong một bệnh nhân thì nhóm dữ liệu 3D được tạo ra có thể 
được thao tác xử lý để lập mô hình cho quá trình mô phỏng. Các khối u có 
thể được mô phỏng, các chùm áo có thể được chiếu qua nhóm đữ liệu các 
ảnh X-quang được tái tạo theo kỹ thuật số để cung cấp một hình ảnh tương 
đương với hình ảnh mà được tạo ra trên mội máy mô phỏng truyền thống. 
Các thao tác đữ liệu này có thể được thực hiện trong khi bệnh nhân vẫn ở 
trong vị trí trên máy CT để sau khi các quyết định đã được thực hiện về các 
hướng cua chùm, các kích thước của trường, các diêm lối vào.... các dấu 
tham chiếu có thể được đưa tới bệnh nhân để sắp xếp theo hàng tiếp theo 
trên máy điều trl. 

Một số máy CT đã được chuyển đổi đặc biệt thành các máy CT mô 
phỏng bao gồm các thiết bị quang chiếu các chùm ánh sáng lên bể mặt da để 
đánh dấu. Có một số ưu điểm lớn của việc mô phỏng ảo: khả năng định vị 
khối u chính xác hơn và khả nãng kiểm tra các phần giao nhau của chùm với 
các cấu trúc rà có thể được hiển thị trên các rnặt đối xứng dọc, mặt phẳng 
ngang hay bất kỳ một mật phảng nào khác. Ngoài ra thì nhóm dữ liệu của 
phép đo thể tích có độ chính xác cần thiết cho bộ phận tính toán liều của quy 
trình lập kế hoạch điều trị. 

Các nhược điểm của một máy CT chuyên dụng là: để có được độ phân 
giải có thể chấp nhận được theo tất cả 3 chiều thì cần phải chụp một số 
lượng rất lớn các lớp căi kể cận nhau. có thể rộng từ 1-2 mm. Hơn nữa thì 
việc sử dụng một máy CT' mô phỏng khó có thể loại bỏ được việc sử dụng 
một máy mô phỏng truyền thống vì quá trình chụp CT là một quá trình tiêu 
tốn nhiều thời gian và đo đó ít được chấp nhận cho việc mô phòng cho các 
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quá trình điều trị đơn giản, vì quá trình mô phỏng chiếm một phần lớn công 
việc của một phòng xa tị. 





Bước †: Bước 4: 
Chụp CT bệnh nhân Đèn laser định vị khối u bên 
trong trên da bệnh nhân 





QUÁ TRÌNH 
MÔ PHỎNG CT 
Bước 2: Bước 3: 
Chuyển ảnh đến trạm Bác sĩ xác định kích thước 


xử lý đồ họa và vị trí ung thư 








Hình 2-46: Bốn bước trong quá trình mô phông CT 
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Phần II 


Y QC HẠT NHĂN 


125 
hftps://tieulun.hopto.org 


Chương 3 


GIỚI THIỆU CHUNG VỀ ĐỒNG VỊ PHÓNG XAẠ 


3.1. GIỚI THIỆU CHUNG 


Y học hạt nhân bao gồm các thủ tục chẩn đoán và điều trị có sử dụng 
các chất đồng vị phóng xạ. Đối với việc chẩn đoán. IBƯỜI ta thường sử 
dụng các đồng vị phóng xạ phát ra tỉa gamma bởi vì chúng có khả năng 
đâm xuyên qua các mô cơ thể và được nhận biết bên ngoài cơ thể, và do đó 
sự phân bỏ của chúng trong cơ thể có thể xác định được. Trong một số 
trường hợp. nếu như việc chân đoán phải dựa trên các mẫu lấy từ bệnh 
nhân thì người ta có thể sử dụng các chất phát ra hạt beta. Đối với việc điều 
171, "Người ta thường dùng các đồng vị phóng xạ phát ra hai beta bởi vì các 
hạt này có khả nãng xuyên trong mô ngắn và có thể mang một liều xa cao 
cho vị trí của chất đồng vị phóng xạ. Ví dụ, đồng vị iot khu biệt ở tuyến 
giáp và liều lượng tới các mô tuyến giáp có thể được sử dụng để điều trị 
nhiều bệnh của tuyến giáp. 

3.1.1. Chấn đoán bệnh bằng đồng vị phóng xạ 

Có 3 giai đoạn trong quá trình sử dụng đồng vị phóng xạ trong chẩn 
đoán lâm sàng. Đó là: 

— Nhận đạng một vấn đề lâm sàng. 

— Tìm một chất hoá sinh phân bố mà chất này khi phân bố trong cơ thể 
bệnh nhân là một hàm của không gian hoặc thời gian. hàm này sẽ phụ thuộc 
vào liệu căn bệnh đang được kiêm tra này có tồn tại hay không. 

— Ghi nhãn cho chất này bảng một đồng vị phóng xạ thích hợp để tạo 
ra một chất phóng xa đánh dấu. 

— ‡)o sự phân bố chất đánh dấu bằng máy dò bên ngoài. 

— Giải thích kết quả. 


126 
hftps://tieulun.hopto.org 


Một ví dụ đơn giản là việc sử dụng phóng xa iodine tronp chuẩn đoán 
bệnh về tuyến giáp. Tuyến giáp thông thường lấy iodine từ máu vì chất này 
được dùng trong quá trình sản xuất ra các hoóc môn tuyển giáp. lodine 
phóng xa là đồng nhất vẻ phương điện hoá học với todtne thường và vì vậy 
nếu một chút Iodine phóng xạ được đưa vào qua đường miệng thì mội phần 
nhỏ của nó sẽ xuất hiện trong tuyển piáp sau một khoang thời gian nào đó. 
Sau một quãng thời gian nhất định. mội tuyến chức năng thông thường sẽ lây 
nhiều hơn lượng bình thường. Lượng được lấy này có thế được do bảng máy 
đo bên ngoài và băng cách so sánh lượng này với lượng hấp thụ đo trên các 
đối tượng thông thường, người ta sẽ đưa ra một chân đoán dựa trên tuyển đó 
có hoại động quá tích cực hay không. 

Trong trường hợp này, đồng vị phóng xạ được sử dụng là mội hoá chất 
đơn giản. Trong hầu hết các trường hợp khác, chất hoá sinh có phân từ phức 
tap hơn. Xiội nguyên tử trong phân tử này có thể được thay thế bằng mội 
npuyên tử phóng xạ để tạo thành một phân tử phóng xa. Người ta hy vọng 
điều này không làm thay đổi nhiều tác động sinh học của phân tử. Trong 
điều trị bệnh nhân, phân tử này được biến đối qua các quy trình hoá sinh hợp 
lý. Nếu quá trình này bị đảo lộn thì sự phân phôi cả vẻ không gian hoặc thời 
gian hoặc cả hai sẽ bị đảo lộn và điều này có thể được sử dụng để chân đoán 
sự xuất hiện bệnh. 


3.2. NGUYÊN TỬ, HẠT NHÂN VÀ CÁC ĐỒNG VỊ 


3.2.1, Cấu trúc nguyên tử và năng lượng nguyễn tứ 

Mọi vật chất có trone thiên nhiên đều do các nguyên tử tạo thành. Môi 
nguyên tử đều bao gồm một hạt nhân cấu tạo từ các profon và ncufron, và 
các electron chuyển động theo các quỹ đạo xung quanh hạt nhân gọi là lớp 
mây điện tử. Lớp mây điện tử có thê có từ I đến 100 điện tử, các điện tử đó 
chuyển động theo các quỹ đạo khác nhau xung quanh hạt nhân. Bán kính 
nguyên tử vào khoảng IÄ (10”cm), bán kính của hat nhân vào khoảng L0” 
Ä (10 em). Sự khác biệt giữa các nguyên tố là số lượng các hạt cơ bản, tức 
là hạt proton, neutron và electron mà nguyên từ đó có. Ký hiệu thông thường 
cho nguyên tứ có mội số viết ở bên trên biến thị khối lượng của nguyên tử 
(neuftron + proton). và một số viết ở bẻn dưới chỉ số hạt proton. Phần viết ở 
dưới thường bị bỏ quên. 
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Proton mang điện tích dương và clcctron mang điện âm, nhưng thường 
thì số hạt proton bảng với sô hạt clcctron. cho nên điện tích thực bằng 
không. Nếu nguyên tử nhận hay làm mất một electron thì số điện tích không 
còn cân bằng nữa và nauyên tử đó được gọi là một tọn, Pính chất hoá học 
của một nguyên tế được quyết định bởi cách các clectron bao quanh nguyên 
tử và số lượng của chúng. Vì số lượng electron bằng với số lượng proton, nên 
số lượng proton là duy nhất xác định nguyên tố hoá học đó. Số lượng neutron 
có thể thay đối, 

Nguyên tử nhẹ nhất là hydro. chỉ có duy nhất một proton và một e. 
Uraniun (”U) có 238 profon và neutron. có những nguyên tứ khác thăm chí 
CỒN nặng ơn. 

Hiện tượng phóng xạ phát sinh do những biến đổi bên trong nhân của 
nguyên tứ. còn những phản ứng hoá học xảy ra do những tác động lân nhau 
giữa các quỹ đạo bên ngoài, 

Phản ứng hạt nhân sinh ra một năng lượng lớn hơn nhiều so với phản 
ứng hoá học. tĐể xác định năng lượng trong vật lý hạt nhân. người ta thường 
dùng đơn bị eV (elcctronvolt). Electronvolt tương đương động nãng của một 
điện tử thu được khi điện từ đi qua một điện trường có điên thế chênh lệch là 
LV, Đơn vị năng lượng này rất nhỏ. vì thế thường dùng các đơn vị lớn 
hơn như: KeV = I0”eV, MeV = 10ˆ°eV, và GeV = L0”eV.leV tương đương 
3.85 x I0” calo, 

Năng lượng sinh ra do các phản ứng hoá học ở các điện tử của quỹ đạo 
chỉ trong giới hạn ‡OcV/neuyên tử, Ngược lại, khi hạt nhân phân rã phóng 
xạ thị giải phóng ra mội nãng lượng rãt lớn, từ vài nghìn đến vài triệu 
eV/npuyên tử. 


3.2.2. Các đồng vị 

Hạt nhân nguyên tử được tạo nên bởi hai thành phần là proton và 
neutron. Ca hai loại hạt này đều có tên chung là nuclon. Ở trong nhân, 
proton không đứng yên mà có vận động. Trong bất kỳ nguyên tử nào, số 
proton luôn băng số điện tử, các proton mang điện tích đương. điện tử mang 
điện tích âm nên nguyên tử luôn trung hoà về điện. 

Tàt cả các hại nhân trong các nguyên tử của một chất cụ thể đều có 
cùng số proton, nhưng số neutron thì có thẻ khác nhau. Các đồng vị là các 
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nguyên tứ của cùng một nguyên tổ nhưng có số neutron khác nhau. Nó có 
liên quan đến khối lượng nguyên tử. Ổ trong nhân, proton và neutron chỉ có 
thể kết hợp với nhau theo một tí lệ nhất định. Có những kết hợp ồn định gọi 
là các đồng vị ôn định, có những kết hợp không ổn định (do tỉ lệ proton và 
neutron chênh lệch nhau đến một mức độ nào đó). Trường hợp không ồn 
định, hạt nhân của nguyên tử sẽ phân rã thành phản dư thừa bảng cách 
phóng ra các hạt anpha hoặc beta để cho hat nhân trở lại trạng thái ổn định. 
Các nguyên tử đó còn được gọi là các đồng vị phóng xa và hiện tượng đó 
còn pọi là hiện tượng phóng xa. 

(Luim š rằng, phân rã không có nghĩa là đồng ví phóng xạ bị tan rã hay 
hiến huy đi, mà chỉ là biên đốt trạng thái mong nhân, và kết quả của sự biến 
đối đó là nguyên tổ này biển đổi thành nguyên tố khác, không có sự tan rã 
Hào, CÌÍ Có giảm vũ nhất tính phóng xạ mà thỏi. 

3.2.2.1. Đồng vị ổn định 

Số đồng vị ôn định của tất cả các npuyên tế lên đến trên 280. Có 
nguyên tố như thiếc có tới 10 đồng vị ồn định: Natri có I, Uran không có 
một đồng vị ổn định nào. Các nguyên tố thiên nhiên chứa trong vỏ trái đất, 
trong khí quyển thực tế đều là hỗn hợp các đồng vị ốn định. 

Cho đến nay, người ta văn chưa biết được đầy đủ vì sao hại nhân ốn 
định và không ổn định. Tuy vậy có một điều chắc chắn là sự bền vững của 
hạt nhân phụ thuộc vào 1ï lệ profon và neutron trong nhân, vì tL lệ đó có liên 
quan đến năng lượng liên kết trong nhân, Hạt nhân nào có số profon và 
neutron chấn thì có lực liên kết bên chặt. 


1.2.2.2. Đồng vị phóng xạ 

đ) Đồng ví phóng và thiÈn HHÚÊH: 

Có rất nhiều chất đồng vị phóng xa được tạo thành từ khi trái đất mới 
ra đời nhưng đến nay không còn nữa do nó phân rã nhanh và tạo thành các 
đồng vị ổn định. Những đồng vị phóng xạ nào được tạo thành từ thời khởi 
thuy đó mà đến nay vẫn còn tồn tại thì thuộc loại đồng vị phân rã rât châm, 
hoặc là thành phần của các đồng họ phóng xa. Những đồng vì phóng xa 
thuộc các dòng họ này phân rã tạo thành một đồng vị phóng xa khác, đồng 
vị này không ôn định và lại tiếp tục phân rã và cứ như vậy trải qua hàng chục 
lần phân rã mới trở thành đồng vị ôn định. Những đồng vị này đều có số 
nguyên tứ lớn. 
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b) Đồng vị phóng và nhân tao: 

Năm 1934 lren và Fredơric Curi là những người đầu tiên tạo ra những 
đồng vỊ phóng xa nhân tạo, chuyển AI” thành P”'. Từ đó đến này, người ta 
đã chẻ 1ạo thêm hàng tram loại đồng vị phóng xa. 

Từ các đồng vị ôn định, người ta có thể chuyển thành đồng vị phóng 
xạ bảng cách bản phá vào hạt nhân nguyến tử những hại prolon hoặc 
neutron, deuteron (hạt nhân của H,). và hạt anpha. 

Các đồng vị phóng xạ dùng trong chấn đoán bệnh thường là các đồng 
vị phóng xạ nhân tạo. được chế tạo từ các lò phản ứng hạt nhân. bảng cách 
bàn các neutron chậm vào hạt nhân npuyên tử, Kết quả thu được là các đồng 
vị phóng xạ làn với các đồng vị ồn định. Hỏn hợp đó rất khó chia tách ra vì 
tính chất hoá học của chúng giống nhau. Vì thế, trong thực tế các đồng vị 
phóng xạ thường dùng đều trộn lẫn trong khối các đồng vị ốn định. Các 
đồng vị ôn định này có tên là chất tải. Do đồng vị phónp xa thu được không 
thuân khiết. đo pha trộn với đồng vị không phóng xa. nên người ta đùng một 
đơn vị đặc biệt để chỉ rõ hoạt độ phóng xạ gọi là tí trọng hoạt độ. Hoạt độ 
của một chất phóng xạ là số phân rã của các hạt nhân xảy ra trong một đơn 
vị thời gian. Nó phụ thuộc vào hãng số phân rã. Hằng số phân rã nói lên xác 
suất phân rã của các hạt nhân trong đơn vị thời gian. Tỉ trọng hoạt độ (C) là 
số phân rã xảy ra trong đơn vị thời gian và trong trọng khối của vật chất. 

[odine bên '”T1 có khối lượng nguyên tử 127. Thêm nữa. một lượng nhỏ 
'®J cũng được tìm thấy trone tự nhiên. Một số đồng vị khác của iodine cũng 
tồn tại. '”I là một đồng vị của iodine nhưng không giống như ' I1 và '*1, nó 
không bền. Liên quan đến mỗi loại hạt nhân là một năng lượng liên kết. Hầu 
hết các nguyên tố đều có các đồng vị phóng xa. Từ uranium trở lên không có 
đồng vị bên nào nữa. Trong phạm vì bảng tuần hoàn, có một nguyên tố, đó 
là technium. cũng không có đồng vị bền nào. Một cách ngẫu nhiên, một 
đồng vị phóng xạ của nguyên tố này lại được sử dụng rộng rãi trong y học 
hạt nhân. 

'J là đồng vị của Iodine thường được sử dụng để điều trị tuyến giáp 
quá tích cực, nhưng đó không phải là đồng vị duy nhất của iốt. ''*[ và !*#1 là 
các đồng vị khác của nguyên tố này. Tất cả các đồng vị của iodine đều có 53 
proton trong hạt nhân, nhưng số neutron có thể là 70, 72 hoặc 78, từ đó có 3 
đồng vị, 'Ý1, ' 2T và 'L, 
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Theo quy luật chúng thì số hạt neutron và proton trong hạt nhân xấp xi 
bàng nhau. nhưng trong các nguyên tử nặng hơn, mội tỉ lệ lớn hơn các hạt 
neutron phải được thêm vào đẻ duy trì sự ôn định của nguyên tử. 


3.2.3, Chu kỷ bán ra (half-life) 

Một vài đồng vị phóng xạ có thẻ được tìm thấy trong tự nhièn, rất 
nhiều đồng vị phóng xạ khác là nhân tạo. Chúng ta đã đẻ cập đến J là 
không bên. Điều này không có nghĩa rằng nguyên tử này không bẻn đến 
mức khiến cho nó phân tách ra ngay lập tức, chỉ đơn thuần là nó có xu 
hướng không bên. Không có cách nào dự đoán được khi nào thì một nguyên 
tư nhất định sẽ phân rã. Tuy nhiên. trong một khoảng thời gian nhất định. 
theo mức trung bình, một phản nào đó của một nhóm các nguyên tử sẽ trở 
nền không bên và sẽ phân huy. 'Từ quan sát thấy rằng mỗi nguyên tử sẽ phân 
rã hoàn toàn một cách độc lập với các nguyên tử khác, chúng ta có thể chỉ ra 
răng số nguyên tử phân huy trong đơn vị thời gian có liên quan trực tiếp đến 
số nguyên tử còn lại. Chúng ta có thể điển đạt qua công thức sau: 


——=-ẢN 
đủ 
Trong đó, À là hàng số và W là số nguyên tử. Chúng ta có thể biến đổi 
lại công thức như sau: 


Sài = —Ađlï 
N 


Cuối cùng, ta được biểu thức sau: InW = -4/ + É. trong đó k là hằng 
số. Nếu ¡ = Ö tương ứng với W = W,. do đó # =InN, và do đó: 


NeN¿c” 


1)ây là phượng trình cơ bản xác định sự phân rã của các đồng vị không 
bên hoặc các đồng vị phóng xa. Hằng số phóng xa (4) càng lớn, đồng vị 
phân rá càng nhanh. Fốc độ phân rã thường được diện ta qua chủ kỳ bán rã 
của đồng vị, đó là khoảng thời gian đẻ một nữa số nguyên tử ban đầu phân 
rã. Dễ dàng thấy rằng T,; được suy ra từ In2/24 = 0,693/4. Trong trường hợp 
này phương trình phân rã trở thành; 
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-ÿH 1/4 1 
N=Ne 


Chu kỳ bán rä của các đồng vị khác nhau có thể thay đổi từ hàng triệu 
năm đến vài phần của giây. Chu kỳ bán rã là một yếu tố rất quan trọng trong 
việc chọn lựa và sử dụng các đồng vị trong y học. Các đồng vị phóng xa xuất 
hiện một cách tự nhiên như ˆ ”U. với chu kỳ bán rã là 4.5 x 10'” năm, đã 
phân rã từ khi trái đất được hình thành. Các đồng vị phóng xạ như 'C, với 
chu kỳ bán rã là 5760 nam, được hình thành tự nhiên (trong khí quyển bởi sự 
bức xa vũ trụ). Hầu hết các đồng vị phóng xạ được sử dụng trong y học hạt 
nhân đều có chu kỳ bán rã ngắn hơn và là nhân tạo. 


3.2.4, Bức xạ hạt nhãn 

Có rất nhiều loại bức xạ hạt nhân đi kèm với sự phân rã của một 
nguyên tử. Dưới đây là các loại chính: 

— liaX 

— l1a pamma 

= Hạt beta (electron) 

— PosHron 

— Neutron 

— Hạt alpha. 

Tĩa Ä và Ha gamma là các photon (lượng từ ánh sáng), giống vớt các 
bức xạ nhìn thấy được nhưng có năng lượng cao hơn nhiều. Chúng không 
mang điện tích và chỉ đơn thuần mang sự chênh lệch năng lượng giữa 
nguyên tử gộc và nguyên tử còn lại sau khi phân rã. Không có sự khác nhau 
cơ bản giữa tia X và tia gamma. Tia X là các photon sinh ra khi một electron 
thay đổi mức nãng lượng của nó trong đám mây xung quanh nguyên tử. Tia 
gamma được sinh ra bởi sự phân rã của nguyên tứ phóng xạ khi một hạt 
nưclon thay đối mức năng lượng của nó trong phạm vi hai nhân. Thường thì 
tia #amma có năng lượng cao hơn nhiều so với tia X (từ LÔ KeV đến 3 MeV), 
nhưng có sự chồng chéo lên nhau trong các mức nãng lượng. Trong chân 
đoán bằng đồng vị phóng xạ. thường dùng các chất phóng xạ ra tia gamma 
với tăng lượng dưới Ì MeV, Vì các photon này không mang điện nên chúng 
không dễ tương tác với các nguyên tử của chất mà chúng đi qưa, và bởi vậy 
chúng khó được hấp thu trong vật chất. 
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Tia gamma có khả năng xuyên sâu nên khi làm việc với các chí. 
phóng xa phát ra tia gamma phải chú ý đến công tác bảo vệ phóng xạ. 

Hạt beta đm là các electron di chuyển nhanh. Mội electron được sinh 
ra khi một neutron trong hại nhân của một nguyên tử biến đổi thành một 
proton. Một electron được sinh ra để làm cân băng điện tích và nâng lượng 
giải phóng qua sự biến đổi này được phát ra từ hạt nhân. đé là động năng của 
các clectron bắn ra. Cho dù chúnp chuyển động tất nhanh. bởi clectron có 
điện tích âm nên chúng sẽ tương tác với các điện tích liên kết của nguyên tử 
khi chúng đến gần nguyên tử và kết quả là chúng nhanh chóng nhường năng 
lượng của mình cho vật chất nơi chúng vừa di chuyển qua. Một hạt beta có 
thể chuyển động được khoảng Lm trong không khí trước khi chúng mất động 
năng. nhưng trong một mô, chúng chị dị được mm. 

Hụt bela dương (postrons): Các hạt này có cùng khối lượng với 
electron nhưng chúng có điện tích dương. Chúng được sinh ra trong hạt nhân 
khi một proton biến đổi thành một neutron. Chúng có thể bay trong không 
khí và trong mô giống như hạt beta ở cùng một năng lượng. Khi một 
positron được làm chậm lại đến khoảng mức năng lượng trung bình của 
electron trong vật chất mà chúng đi qua, chúng sẽ lương tác với một 
electron. Cặp hạt này sẽ được biến đổi thành 2 tia gamma đi theo hai hướng 
đối nhau. Các tia gamrina này có năng lượng riêng D,511 MeV (phần năng 
lượng liên quan đến phần khối lượng còn lại của electron) và là thiết yếu đối 
với kỹ thuật phát posttron trong chụp X-quang. 

Về trọng khối hại beta chỉ bằng 1/7400 của hạt alpha. Do trọng khối 
nhỏ nên khi va chạm với các nguyên tử khác dễ bị bật đi. Đường đi của hạt 
beta trong vật chất rất lắt léo và không thắng như đường đi của hạt alpha. 
Ngoài ra vì trọng khối nhỏ, tốc độ lớn nên hạt bêta ít có khả năng tiếp xúc 
với các nguyên tử trong môi trường để truyền động năng cho chúng. Do đó 
hạt beta có thể đi được sâu, Trong không khí, hạt alpha chỉ đi được vài phân 
còn hai beta thị đi được vài mới. 

Nói chung, nếu một hạt nhân không bền giàu neutron, nó sẽ biến đổi 
một neutron thành một proton bằng việc phát ra một clectron. Nếu điều 
ngược lại đúng và hạt nhân này giàu proton, nó sẽ biến đổi một proton thành 
Ì neutron cùng với việc phát ra một positron. Trong trường hợp trước, nguyên 
tử sẽ tiến lên trên trong bảng tuần hoàn. Trong trường hợp sau, nó sẽ đi xuống. 
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Trong một vài trường hợp, một loạt electron sẽ được phát ra. Đội khi. sau khi 
một electron được phát ra, vẫn có nàng lượng thừa trong hạt nhân, nhưng sau 
đó sẽ giải phóng thành tia gamma. Lúc nào thì sự phát ra electron cũng đi 
trước sự phát r+ Ha pamima. 

Hạt dnha: 

Những đồng vị phóng xạ phát ra các bức xạ alpha thường không dùng 
trong chẩn đoán lâm sàng vì nó thuộc các nguyên tố nặng. khi đã di vào bên 
trong cơ thể thì thường gây nhiều tác hại trên tế bào và các tổ chức hơn hạt 
beta và tia pamma. Khi tác động tới vật chất. bức xạ alpha có thê làm bật 
điện tử ở nguyên tử đi gây nên hiện tượng, ton hoá vật chất, hoặc làm dịch 
điện từ đi khỏi vị trí bình thường gây nên hiên tượng kích thích. 

Do có diện tích lớn và trọng khối nạng nên hạt alpha không đi được 
xa. Đọc đường đi. hạt alpha va chạm với các nguyên tử xung quanh, truyền 
cho chúng động năng và yếu dần. Khi tốc độ của hạt alpha giảm, thời gian 
hạt alpha tiếp xúc với nguyên tử xung quanh càng lâu càng có khả năng 
truyền nãng lượng cho chúng và gây ion hoá. Vì thế, độ đậm lon hoá tăng 
mạnh ở cuối quãng đường đi. Sau khi độ đậm tọn hoá đạt tới tối đa thì hạ 
nhanh xuống bằng 0, hạt alpha mật hết động nắng, thu lấy hai điện tử ở môi 
trường xung quanh và chuyển thành Hêli-‡ (độ đậm ion hoá là số CẶP lon 
được tạo thành trên một đơn vị chiều dài của đường đi (cm) trong không khí 
ở áp suất bình thường). 

Khả năng xuyên qua chất rắn của bức xạ alpha rất yêu. Một chùm hạt 
alpha có năng lượng 7 MeV không xuyên qua được cửa số của ông đếm 
bằng lớp mica mỏng (20 tam). Lớp sừng của biểu bì da người đủ siữ lai các 
hạt alpha, vì thế chùm hạt alpha được chiếu từ bên ngoài vào thì không gây 
tác hại gì nhưng nếu hạt alpha vào qua đường miệng hoặc phối đều gây tổn 
hại nặng cho tế bào và tổ chức, 

Neifron nặng như proton nhưng bởi vì chúng không mang điện tích 
nên chúng có thể bay trong phạm vị rộng trước khi dừng lại. Neutron có thể 
dược sinh ra băng lò phản ứng và chúng được dùng cả trong điều trị bệnh và 
trong phân tích phóng xạ neutron. Tuy nhiên, chúng không được dùng 
thường xuyên trong các khoa vật lý y học nên không được nhắc đến ở dây. 
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3.2.5. Năng lượng của bức xạ hạt nhân 

Nâng lượng cua bãi cứ một bức xạ hạt nhân nào cùng liên quan đến 
khối lượng bị mất khi một nguyên tứ phản rã và phát ra phóng xa. 

Phương trình liên hệ năng lượng #, khỏi lượng bị mãi đi mm, vận tốc 
ánh sáng c được đưa ra trong công thức EinsteIn # = ø, Đơn vị năng lượng 
được dùng ở đây là cV, keV, MeV, 

Năng lượng của tia X dùng trong X-guang chuẩn đoán đến khoảng LÔO 
keV và máy gia tốc tuyến dùng trong điều trị u ác tính sinh ra tra X với năng 
lượng cỡ LÔ MecV hoặc hơn. Trên thực tế, năng lượng tia X trong tạo ảnh 
chuẩn đoán và điều trị thường ở mức kV mà không phải là keV. Chùm tía X 
không phải tất ca đều có cùng một năng lượng và năng lượng ở kV là điện 
thể gia tốc, được áp dụng cho mấy phát tia X. 

Tia gammma và hạt beta đều có thể truyền nàng lượng của chúng vào 
trong mô mà chúng đi quá. Tra pamima có xu hướng mất tât ca năng lượng 
ngay lập tức hoặc mội phần. nãng lượng này được chuyển cho một electron 
mà electron này có val Irò như một hạt beta. MXiệt hại beta đánh mất năng 
tượng của nó một cách liên tục khi chúng di chuyển qua mô cơ thể (hoặc vật 
chất khác). Năng lượng này được chuyển cho các electron phát ra từ các 
nguyên tử hoặc phân tử và điều này dẫn đến kết qua là các liên kết hoá học 
bị phá vỡ và các 1on được hình thành. Vị lẽ đó, quá trình này được gọt là sự 
1Ioön hoá. Sự phá huy các chất hoá học tới hạn trong phạm v1 mô (như DNA) 
được cho là nguyên nhân chính của hiệu ứng sinh học mà phóng xa có thể 
sản sinh ra. Một năng lượng tối thiểu nào đó được quy định để tách ra một 
electron từ nguyên tử. Neều bức xa tới không có một năng lượng hợp lý thi nó 
sẽ không thể gây ra sự ion hoá. 

Không có một năng lượng tối thiểu được xác định là cần thiết để gây 
ra sự ion hoá bởi vì nó phụ thuộc vào các nguyên tử riêng biệt cần ion hoá. 
Tuy nhiên, chúng ta biết rõ rằng sự ion hoá tronp không khí đòi hỏi một 
năng lượng khoảng 30 eV và thông thường người ta cho rang cần ít nhất 1Ô 
eV cho sự lon hoá trong mô cơ thể. Điều này có nghĩa là sóng rađio, viba 
và hầu hết các phố nhìn thấy được đều không thể gây ra hiện tượng ion 
hoá, nhưng tia cực tím xa, tia X và tia gamma thì có thể gây ra hiện tượng 
Ion hoá. 
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3.3. SỰ SẲN SINH CÁC ĐỒNG VỊ 


3.3.1. Phóng xạ xuất hiện tự nhiên 


Có một vài đồng vị phóng xạ hiện có ở trong đất và trong khí 
quyển, góp phần vào "phóng xạ nên” (backeround radiation). Phóng xạ 
nền này rất quan trọng bởi đó là mội nguồn giao thoa khi việc đo đạc 
phóng xạ được tiến hành, 


Uranium là một trong số các nguyên tố phóng xạ hiện có trong đất 
và bởi vì dấu tích của uraniuim được tìm thấy trong phần lớn đất đá. nghĩa 
là có phóng xạ nên ở khấp mọi nơi. Có nhiều sự khác nhau giữa đất đá, ví 
dụ granit chứa một lượng uranium tập trung đáng kể, khiến cho các thành 


phố như Aberdeen, được xây dựng trên pranite, có một lượng đáng kể 
phóng xạ nền. 


“*U có chu kỳ bán rã rất dài, khoảng 4.5 x 10" năm, nhưng khi chúng 
phân rã. chúng sinh ra các nguyên tử có chu kỳ bán rã ngắn hơn nhiều, sau 
khoảng 20 giai đoạn, nó trở thành đồng vi than chì bền *“Pb, Một trong các 
giai đoạn này là nguyên tố rađium, đồng vị phóng xạ đầu tiên được sử dụng 
để điều trị bệnh. Một nguyên tố khác là radon, chất xuất hiện tronp khí 
quyển ở dạng khí phóng xa. Vào buổi sáng, khi không khí còn tĩnh mịch, khí 
radon từ đất có thể tích tụ lại với mức độ tập trung cao trong không khí. 
Thường thường có khoảng 10” nguyên tử radon trong một m' không khí. 

J¿.ð. 1.1. Phóng xạ vũ trụ 

Một đóng góp khác cho phóng xạ nền là phóng xạ từ phần còn lại của 
vũ trụ. Phần lớn phóng xạ này được hấp thu bởi tầng khí quyển hoặc bị uốn 
cong đi bởi từ trường trái đất nhưng một lượng đán ø kể vẫn đến mặt đất. 

Năng lượng phóng xa vũ trụ rất cao, bởi vậy nó có thể xuyên thủng 
rất nhiều màn chắn. Chì thường được sử dụng để bảo vệ con người khỏi 
các đồng vị phóng xạ và tia X, hoàn toàn không có tác dụng trong việc 
ngăn chặn các tỉa vũ trụ, các tía mà có thể xuyên qua trái đất tới tận đáy. 
Năng lượng trung bình của tia vũ trụ vào khoảng 6000 MeV. May mắn là 
con số tổng thể các tỉa vũ trụ là tương đổi nhỏ nhưng chúng cũng thêm 


một lượng đáng kể vào phóng xa nền, do đó làm ảnh hưởng đến các thiết 
0Ị dò phóng xa. 
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3.3.2. Phóng xạ nền nhân tạo 

Đây là loại phóng xạ phát ra từ các đồng vị thoát vào trong khí quyển 
hoặc là từ bom nguyên tư hoặc là từ các tính năng công nghiệp của năng 
lượng nguyên tử. Khi mà nhiều cuộc thứ nghiệm bom nguyẻn tử diễn ra thì 
lượng thoát ra là đáng kể và các đồng vị được sinh ra trong các vụ nô hạt nhân 
có thể được tìm thấy trên toàn bộ bề mặt trái đất. Tuy nhiên, lượng thoát ra từ 
bơm nguyên tử đã đạt đến đỉnh điểm vào những năm 60 và đến nay chúng chỉ 
'gỐp một lượng rất nhỏ vào phóng xạ nền thông thường. Sự đóng góp từ việc sử 
dụng năng lượng hạt nhân trong công nghiệp cũng rất nhỏ, ngoại trừ những 
nơi rãi gân với nơi cất giữ như các tram nàng lượng hạt nhân. 


3.3.3. Phản ứng neutron và các đồng vị phóng xa nhân tạo 

Các đồng vị đùng trong y tế chỉ là một lượng nhỏ và dù sao chúng 
cũng phải sinh ra một lượng phóng xa dễ đo đạc. Độ phóng xạ riêng của 
chúng cần phải cao. Đơn vị của độ phóng xạ là đơn vị trong hệ thống quốc tế 
và nó sẽ được định nghĩa cũng như giải thích trong phần tiếp thco. 

Cách đê nhất đề sản xuất ra các đồng vị có độ phóng xa riêng cao là 
cách bản phá một chất với các ncutron, nhờ đó sẽ sinh ra các phản ứng hạt 
nhân. Nguồn neutron có thể là một lò phản ứng hat nhân và rất nhiều đồng vị 
phóng xạ được sinh ra qua việc chiếu xạ một đồng vị bền có các neutron 
trong lò phản ứng. Neutron được sinh ra trong lò phản ứng qua một chuỗi 
phan ứng trong đó uramium phát ra neutron. các neufron này gây ra sự phân 
hạch hại nhân của các nguyên tử uranium khác và qua đó giải phóng thêm 
các neutron. Các neutron sinh ra trong lò phản ứng được gọi là các neutron 
chậm bởi vì chúng được làm chậm lại bằng máy điều tiết than chì trong ruột 
của lò phản ứng. Chúng được làm chậm một cách từ từ bởi vì điều này làm 
tăng cơ hội tương tác với một nguyên tử uranium đẻ hơn là khi chúng phóng 
thắng đi. Phản ứng này được gọi là “sự chiếm neutron”. 

Các đồng vị cũng có thể sinh ra nhờ sử dụng một cyclotron. Proion 
(các hạt nhân hydro), deuteron (các hạt nhân của đồng vị “H) hay hạt alpha 
(các hat nhân helium) được tâng tốc trong cyclotron và được dùng để bản 
phá một npuyên tố nào đó. Neutron có thể bật ra từ hạt nhân của nguyên tố 
bị bán phá các sản phẩm phóng xạ sinh ra. Nói chung đây là các đồng vị 
phóng xạ phát ra positron. Các cyclotron có đủ các bộ phận để tạo các đồng 
vị sinh học như ''C, ŸN và ”O, đồng thời ”F. 
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3.3.4. Các đơn vị đo phóng xạ 

Chủ kỳ bán rã chỉ tốc độ phân rã của đồng vị phóng xa, nhưng nó 
không chỉ ra lượng hiện có của đồng vị này. Điều này được đo bảng số 
nguyên tử phân rã trong mỗi giây và được gọi là lượng phóng xa. Đơn vị 
phóng xạ này là Bq. / Bự là lượng phản rã trong Ù piáy. Một đơn vị nữa là 
curic (CD), LCi = 37 GBa. Đối với lượng đồng vị phóng xạ dùng trong các 
kiểm tra chấn đoán, C¡ là đơn vị khá lớn và Bq là đơn vị khá nhỏ. Ví dụ, đôi 
với liệu lượng của chẩn đoán điển hình là 10 mCi¡ = 370 MB. 

Vì một đồng vị phóng xạ phân rã thì lượng phóng xa giam, ví dụ, IÔO 
MBq '”T sẽ phân rã thành 50 MBäq sau một chu kỳ bán rã, nghĩa là !3h. 
thành 25 MBq sau 13h nữa, và cứ như vậy. Nên độ hoại động phóng xa là sự 
đo tốc độ phân rã, mà không phải là đo khối lượng của đồng vị. 
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( hương 4 


CHẨN ĐOÁN HÌNH ẢNH 
TRONG Y HỌC HẠT NHÂN 


4.1.GAMMA CAMERA 


Rất nhiều quá trình y tế hạt nhân yêu cầu ảnh chỉ ra phân bố của các 
chất phóng xạ trong cơ thể bệnh nhân. Trong rất nhiều năm, các ảnh hạt 
nhân đã đạt được băng cách sử dụng một máy quét đường thắng (rectilinear). 
Ngày nay, phân lớn tạo ảnh được thực hiện với gamma camera. Gamma 
camera tạo một ảnh với nguồn phóng xạ:phát tia gamma giống như một 
camera thông thường tạo ảnh đối tượng rọi sáng. Không phải tất cả các 
gamma camera dùng ngày nay giống nhau về thiết kế, nhưng phần lớn đều 
có một số các đặc điểm chung. Phần này xem xét về cấu trúc chung, chức 
năng và các đặc tính của một øsamma camera điển hình, 

Thiết kế cơ bản của một gamma camera hiện đại minh hoa trên hình 4- 
minh hoạ các thành phân chính và cho thấy mảng ống tăng quang gắn phía sau 
detector tỉnh thể. Một collimator được đạt cố định phía trước hệ thống này. 
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Hình 4-1: Thiết kế cơ bản của một gamma camera 
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Môi thành phần thực hiện một chức năng riêng trong việc chuyển ảnh 
gamma thành ảnh ánh sáng và truyền nó tới thiết bị quan sát thích hợp hoặc 
phim. Thành phần đầu tiên là ống chuẩn trực (collimator). Ống chuẩn trực 
có nhiệm vụ nhận các bức xạ từ bệnh nhân phát ra, chiếu ra ảnh gamma vào 
bề mặt tỉnh thể. Tỉnh thể phát sáng hấp thụ ảnh gamma và chuyển nó sang 
ảnh ánh sáng. Ảnh ánh sáng xuất hiện trên bề mặt đằng sau của tỉnh thể phát 
sáng có cường độ (độ sáng) rất thấp và không thể được quan sát hay chụp 
ảnh trực tiếp từ trạng thái này. Mảng ống nhân quang (PM), nằm đằng sau 
tỉnh thể, thực hiện hai chức năng riêng. Nó chuyển ảnh ánh sáng thành một 
ảnh các xung điện và khuếch đại cường độ ảnh. Các xung điện từ đãy ống 
nhân quang đi tới một mạch điện tạo ra ba tín hiệu riêng cho mỗi photon 
gamma được camera phát hiện. Một tín hiệu là một xung điện có kích cỡ 
biểu diễn năng lượng của photon gamma. Hai tín hiệu khác miêu tả vị trí của 
photon trong vùng ảnh. Thông thường, kích cỡ của một xung biểu diễn vị trí 
theo chiều dọc và kích cỡ của xung kia biểu diễn vị trí theo chiều ngang. 





Hình 4-2: Ảnh chụp gamma camera: (a) dàn quay tròn với một đầu ghi ảnh; 
(b) dàn quay tròn với hai đầu ghi ảnh 
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Xung biểu diễn năng lượng photon đi tới đầu vào của bệ phân tích 
chiểu cao xung (PHA-Pulse height analyzer). Nếu xung nảm trong phạm vì 
cửa số được lựa chọn. nó sẽ truyền qua bộ phân tích chiều cao xung và được 
ghi lại trên bộ nhớ máy tính cùng với các thông tin vẻ vị trí. Các xung dữ 
liệu có sẩn đối với một máy tính cho các phân tích quan sát và xử lý sau này. 


4.1.1. Detector tỉnh thể 

Một detector của øamma camera gồm mộit tỉnh thể phát sáng Nal(TI) 
lớn có đường kính từ 300 tới 500mm (12-20 inch) và bề đày từ 6 đến lŨmmm 
(1/4” đến 3/8”). Sự hấp thụ bức xạ đối với các mức năng lượng khác nhau 
(hiệu suất detcctor) đối với bể dày detector tỉnh thế được chỉ ra ở bảng 4.1. 
Các tinh thể mỏng hơn có độ phân giải không gian tốt hơn nhưng lại giảm 
hiệu suất hấp thụ. 


Bảng 4-1 - Phần trăm hấp thụ đổi với các mức năng lượng tia 
qamma khác nhau (ke V): 





_ Bêdây 80 1420 350. 500 keV 
1/4" 7 Fêm 45 16 lại 
3/8 98 84 S8 23 12 
1/2" 99 0Q ;ö 32 18 





Vì các tỉnh thể phát sáng hút ẩm nên nó được gắn chặt ở phía trước và 
bên cạnh bằng một lớp nhôm mỏng và kính hoặc nhựa trong ở phía sau, cửa 
sổ trong này đóng vai trò như một vật dẫn ánh sáng. Bức xạ gamma bị hấp 
thụ bởi tỉnh thể phát sáng Nal được chuyển đối thành tia cực tím. Sau đó. các 
photon ánh sáng này được các ống nhân quang phái hiện, các ống nhân 
quang này được đặt tiếp xúc với vật dân ánh sáng. 


4.1.2. Camera điện tử 


Các ống nhân quang được sấp xếp trong 37. 61, 75 hoặc 9l máng sáu 
cạnh, phụ thuộc vào kiểu gamima camera. Một kiểu ống tăng quang sáu cạnh 
đơn giản mình hoa ở hình 4-L với detector tròn. Các detector hình chữ nhật 
thường gồm 55 hoặc 59 detector. 


4.1.2.1. Mạch định vị và tổng hợp 

Mạch này nhận tín hiệu từ tất cả các ống tăng quang và thường được 
đặt ở vị trí cùng với các bộ khuếch đại trong đầu camera. Môi tín hiệu từ ống 
nhân quang được đưa tới tính toán các tín hiệu dịnh vị. Mạch tông hợp nhận 
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các tín hiệu từ bộ khuếch đại PM (photo multiplier) và tính toán toa độ 
không gian (x và y) của tia gamma trong tỉnh thể phát sáng. Các tín hiệu vị 
trí x và y có thể được xử lý thêm để sửa các lỗi không hoàn chính trong cả 
tỉnh thể, giao diện ống nhân quang và tổng hợp lại toàn bộ hệ thống. 


4.1.2.2. Thông tin không gian 


Ánh sáng phát ra từ các photon gamma trong đetector tỉnh thể là 
phân tán trong toàn bộ tỉnh thể phát sáng lớn và nó được nhận biết bởi tất 
cả các ống nhân quang. Lước đồ trên hình 4-3 minh hoạ một ví đụ đã được 
đn giản hoá, trong đó có 5 ống PM phát hiên ánh s sáng với cường độ thay 


đổi. Các tín hiệu này được đùa qua bộ khuếch đại thuật toán như minh hoạ 
ở hình 4-3 (b) sao cho: 


— Các tín hiệu PM nhỏ hơn mà mang rất ít thông tin về vị trí được khử đi. 
— Các tín hiệu lớn được giảm đi sao cho vị trí của photon ánh sáng trên 
bề mặt của ống tăng quang có ít ảnh hưởng đến biên độ tín hiệu PM. 


Biên độ tín hiệu 


Sự thay đổi biên 
độ tín hiệu đầu ...Khuêch đại không tuyến tính 


3002 






lo ƒ = mm nm BH  SọC Ƒm HẠ 





'”m PHÔ Ớm Sm S= cm P= HH 






` H h 
oi leề) 


gIIlt 3% 


Tín hiệu tuyến 
z1 tịnh từ bộ phát 








—_Tinh thể Nal:TI 





a) 


Ta qamma tạo 
nên tia sáng 


Hình 4-3: (a) 5 ống PM tương ứng với 5 photon ánh sáng. Biên độ tín hiệu của 
chúng và biên độ các tín hiệu xung quanh xác định vị trí của photon trên bề mặt 
tinh thể. (b) Khuếch đại không tuyến tính các tín hiệu này, loại bỏ các tín hiệu có 

biên độ nhỏ mà không vượt quá một mức ngưỡng nào đó. 
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4.1.2.3. Bộ phân tích chiêu cao xung 

Bộ phân tích chiều cao xung là mội mạch điện tử có thể đạt ngưỡng 
giới hạn trên và giới hạn dưới của nâng lượng đính ảnh và chỉ châp nhận các 
tín hiệu trong khoang giới hạn đó. 

Mạch này nhận tín hiệu từ tật cả các ống tăng quang và đo chiều cao 
tín hiệu cực đại. Nếu chiều cao này năm trong cửa số năng lượng đỉnh ảnh 
(photo-pecak energy WIndow) thí một tín hiệu năng lượng hay tín hiệu được 
phát ra để cho phép các tín hiệu x,y được đưa tới máy tính hiển thị ảnh như 
mình hoa ở hình 4-l. 

Tất cả các ống tăng quang đều tham sIa vào việc phân tích năng lượng. 
Sự xem xét nãng lượng hiệu dụng là cần thiết để loại bỏ các tia tán xa và duy 
trì chất lượng anh tối ưu. 

(Photo-pedk- là nh trong phổ nắng lương của delecctor phát sáng 
(ƯONĐ ĐỨNG VỚT XI hdp thị gang điện hoàn toàn). 


41.24. Hiển thị 

Các tín hiệu +. y cuối cùng phát ra từ mạch định vị được chấp nhận bởi 
bộ định dạng phim tương tự hoặc số để đưa tới hệ thống hiện thị máy tính. 

Bộ định dang phim tương tự. bơi vì nó là một Độ ghị tín hiệu x,vy đơn 
giản. sử đụng ống tia catốt có một kích thước điểm rất mịn. Ánh sáng từ 
điểm này được ghi lại trực tiếp trên phim để tạo ra một ảnh. Trong khi đuyệt, 
mỗi điểm này được phân biệt, mỗi điểm biểu thị cho một photon gamma 
trong cửa số lựa chọn, Một ánh chất lượng tốt yêu cầu ít nhất một triệu điểm 
¡thư vậy, tương ứng với một triệu photon øainma. 

Tóm lại, Gamma camera là một thiết bị tạo anh trong y học hạt nhân, 
bao gồm: 

— Mlột collimator nhận các tia gamma vuông góc từ bệnh nhân đến. 
Mội tình thể Nai lớn dùng làm ống chuẩn trực phát sáng, có bẻ đày khoảng 
l/4ˆ hoặc 3/8. 

- Các ống nhân quang có dạng lục lăng (đối với detector tròn) hoạc 
mảng chữ nhật trên bẻ mật nó. 

Các tín hiệu sau khi rời khỏi ống nhân quang thì đị tới bộ khuếch đại 

điện tích. 
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— Các tín hiệu này được khuếch đại thuật toán và tới mạch xác định vị 
trí, mạch này sẽ tính toán toa độ x và y của ta namma. 

— Bộ phân tích chiều cao xung sẽ chấp nhận tín hiệu này nếu tín hiệu 
+, Y là một tín hiệu đính ảnh (photo-peak ). 


— Các tín hiệu x, y hình thành ảnh hiển thị. 


4.1.3. Các đặc điểm của camera 

4.1.3.1. Độ nhạy 

Trong một trường hợp tạo ảnh thông thường, chỉ một phần nhỏ các 
photon gamma được phát ra từ vật liệu phóng xa để hình thành ảnh. Ta xem 
xét tỉnh huỗng được minh hoa trong hình 4-4. 

Các pholon rời khỏi nguồn phóng xa nhỏ phân bố đồng đều theo mọi 
hướng. Chị các phoïon góp phần tạo nên ảnh là đi qua lỗ ống chuẩn trực và 
bị hấp thụ vào trong tình thể. Các photon từ nguồn không bị hấp thu trong 
tinh thê bị lãng phí về mặt hiện quả và không góp phần tao ảnh. Đặc tính này 
của camera gamma được gọi là độ nhạy. Độ nhạy của camera có thể được 
miều tả bằng thuật ngữ số photon được phát hiện và được sử dụng trong ảnh 
cho môi đơn vị phóng xa (HCU) như mình họa trong hình 4-4. 


Camera Ảnh 


+ 
L 
ì 
_ 
è+2 Độ nhạy = Số lần đếm mỗi giây/microcurie 


Hình 4-4: Khải niệm độ nhạy qamma camera 
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Độ nhạy của mội hệ thông camera bị ảnh hưởng bởi một số thành phần 
của nó, ví đụ nó phụ thuộc rất nhiều vào ống chuẩn trực. Phần lớn các hệ 
thống camera đêu có ống chuẩn trực có thể hoán đổi cho nhau và đó là một 
yếu tố có thể được dùng để thay đổi độ nhạy. Vấn đề ở đây là một ống chuẩn 
trực tạo ra độ nhạy cực đại cũng thường tạo ra bóng tờ ảnh cực đại. 

Bề đày của tỉnh thể phát sáng có ảnh hưởng đến hiệu suất đầu dò. Hiệu 
suất đầu dò và độ nhạy camera bị giảm khi photon qua tính thể. Do vậy, một 
tình thể dày có xu hướng tạo ra độ nhạy cao, đặc biệt là các photon năng 
lượng cao, nhưng cũng tạo ra bóng mờ ảnh nhiều hơn. 

Một yếu tế khác ảnh hưởng tới độ nhạy của hệ thống camera là việc 
đặt bộ phân tích chiều cao xung (PHA). Chỉ các photon nằm trong cửa số 
PHA mới góp phần tạo nên ảnh. Một cửa số rất nhỏ hoặc dịnh vị không đúng 
tương ứng với phố năng lượng photon có thể làm giảm độ nhạy camera một 
cách đáng kê. 

Rất nhiều camera có thời gian chết ngắn khi môi photon được phát 
hiện thì sau đó một photon đến sẽ không được nhận ra. Thời gian chết làm 
giảm độ nhạy khi tốc độ photon cao và các photon có khuynh hướng chồng 
lấp lên nhau. 

Đệ nhạy camera thường năm trong phạm ví từ 00 - 1000 cps/uOi. 
Một Hi: thường tạo ra 37,000 photon/giay, điều này có nghĩa là ít hơn 3% 
số photon phát ra được dùng cho việc hình thành ảnh. 

4.1.2.3. Thời gian chết (:) (dead time) 

Hiệu suất thực của một detector giảm khi tăng tốc độ đếm do không có 
khả năng xử lý tốc độ đêm cao. Do đó, các xung sẽ bị chồng lấp lên nhau. 
Bởi vậy thời gian chết được tính như sau: 


" các tín hiệu bị phát hiện 
tổng số photon tới 


Ảnh hưởng của thời gian chết đến đáp ứng của detector được minh hoạ 
ở lược đồ hình 4-5. 
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Số lần đếm ghi được 





100 


số photon tới đếm được 


Hình 4-5: Một detector không có thời gian chết sẽ cho đồ thị là đường thẳng. Còn 
đường cong biểu thị cho quá trình đếm qua nhanh khiên cho số pholon đếm được 
nhỏ hơn tổng số pho†on tới, vì vậy sẽ bị mất một số khi đếm. 


Tốc độ đếm đo được từ một pamma camera khôn ø đạt đến tốc độ đếm 
mong muốn. Do đó, tốc độ đếm của øamimna camera giống như một con số 
biểu thị sự mất đếm 10%, 20%, 30%. Tốc độ đếm bị hạn chế bởi thời gian 
bán rã của tỉnh thể phát sáng, khoảng 240nS đối với NaÏ(TI): bộ khuếch đại 
điện tích của nó và các bộ chuyển đổi điện tử đi kèm. 

4.7.3.3. Trường quan sát 

Trường quan sát (FOV) của một gamma camera là một đặc tính 
quan trọng do nó xác định phần cơ thể bênh nhân có thể được tạo ảnh. 
Trường quan sát phụ thuộc vào kích thước của tỉnh thể, loại ống chuẩn 
(rực và trong một số hệ thống, phụ thuộc khoảng cách giữa vậi thể được 
tạo ảnh và tính thể camera. 

Trường quan sát hữu ích (UFOV) được định nghĩa là vùng thực tế đã 
được chuẩn trực cho phép tạo ảnh. Đáp ứng chung và đều của gamma 
camera bị giảm dần về phía cạnh của tính thể. 

Trường quan sát trung tâm (CFOV) biểu thị 25% tâm trường quan sắt 
của camera, phần này thường lưu giữ các chỉ tiết lâm sàn 8 cua ảnh. 
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4.1.4. Các tính chất của collimator 


Ông chuẩn trực thường được cấu tạo từ một tấm lỗ tổ ong bằng chì hoặc 
Vonfram. Một ống chuẩn trực thường øồm một số lớn các lỗ (hình 4-6). Một 
tính chất quan trọng của ống chuẩn trực là không cho phép các bức xạ xiên 
mà chỉ cho phép các bức xạ vuông góc với bề mặt detector được đi qua. Các 
lỗ được đặt trong ống chuẩn trực sao cho mỗi điểm trên bề mặt tinh thể có 
một hướng quan sắt trực tiếp tới một điểm trên bề mặt cơ thể. Mỗi điểm của 
tỉnh thể chỉ có khả năng quan sát một nguồn phát xạ từ điểm tương ứng trên 
cơ thể bệnh nhân. Mặc dù hình minh hoa chỉ chỉ ra một số ít lỗ trong ống 
chuân trực, nhưng trên thực tế, ống chuẩn trực có hàng trăm lỗ nằm rất gần 
nhau nhăm quan sát tất cả các điểm trong trường quan sát. Không có một 
ống chuẩn trực thì gamma camera sẽ không thể ghi nhận được các thông tin 
về không gian vì các bức xạ xiên sẽ làm “ngập” detector. Detector đóng vai 
trò như một lưới chống tán xạ. Thông thường, một gamma camera được gắn 
với vài ống chuẩn trực có thể hoán đổi cho nhau. Sự khác nhau giữa các ống 
chuẩn trực là bề dày, số lượng và kích cỡ của các lỗ và cách thức chúng sắp 
xếp hoặc định hướng. Ông chuẩn trực có tác động lên độ nhạy camera, sự 
mở rộng trường quan sát ảnh và bóng mờ ảnh. Người sử dụng cần nhận thức 
rõ sự khác biệt này để lựa chọn ống chuẩn trực tốt nhất cho một lần kiểm tra. 





ai đang 6I26N8 pạng sương XC}- ©) 


Hình 4-6: (a) Một thiết kế điển hình của ống chuẩn trực dùng cho gamma camera, 

bố trí các lỗ có dạng tổ ong. (b) Hình vẽ minh hoạ sự khác nhau giữa thiết kế dạng 

cast và foil. (c) Phantom dược sử dụng để đánh giá độ phân giải của một hệ thống 
camera/ collimafor. 
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Khi lựa chọn ống chuẩn trực, người ta cần thiết xem xét năng lượng 
của các photon gamma. Khả năng của một photon thâm nhập vào một vật liệu 
đã cho thông thường tăng lên cùng với năng lượng photon. Mục đích của các 
vách ngăn (thành phân cách mỏng) ống chuẩn trực là để ngăn các photon 
thâm nhập từ lỗ này sang lõ kia. Điều này phụ thuộc vào mối liên hệ của năng 
lượng photon với bề dày của vách ngăn kim loại phân tách các lỗ. Với các 
photon năng lượng thấp, vách ngăn mỏng là đủ. Ưu điểm của vách ngăn mỏng 
là có thể đặt được nhiều lỗ hơn trong một vùng đã cho và tạo ra độ nhạy cao 
hơn. Tuy nhiên, với các photon năng lượng cao cần dùng các vách ngăn dày 
hơn để ngăn không cho các photon vượt qua từ lỗ này sang lỗ khác. 

Thiết kế các ống chuẩn trực thông thường sử dụng dạng các lỗ song 
song, nhưng độ khuếch đại hay thu nhỏ ảnh chỉ có thể đạt được từ các ống 
chuẩn trực không trực giao với các lỗ nghiêng. Kích thước của lỗ và lượng 
chì quyết định hiệu suất và công suất của ống chuẩn trực. Độ nhạy ống 
chuẩn trực thay đổi nghịch đảo với độ phân giải, vì vậy khi thiết kế ống 
chuẩn trực thì người ta thường dung hoà giữa hai yếu tố này. 


4.1.4.1. Ống chuẩn trực lỗ song song (parallel- hole collimator) 


Một cách sắp xếp thông thường cho các lỗ ống chuẩn trực là sắp xếp 
song song như minh hoa trong hình 4-7 (a) và (b). 


a) | Độ nhạy c) 
I8f-1[)etector 


IIIIHHHl 


*t 
b)_ Độ phân giải 


Detector 


Íl 


Hình 4-7: Hai ống chuẩn trực lỗ song song. (a) Ông chuẩn trực độ nhạy cao (HS) 
cho vùng nửa Tối lớn (ảnh không sắc nét). (b) Ông chuẩn trực độ phân giải cao có 
độ sâu lớn hơn nhưng vùng nửa tối nhỏ hơn. (c) Một ống chuẩn trực hội tụ khuếch 
đại ảnh trong mặt phẳng tiêu điểm. (d) Một ống chuẩn trực phân kỳ thu nhỏ ảnh. 
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Trường quan sát được xác định bằng kích cỡ (đường kính) tỉnh thể và 
duy trì như nhau từ nguồn tới camera. Kích thước của ảnh tại tinh thể bằng 
với kích thước thực của nguốn phóng xa được tạo anh. Môi quan hệ này 
không thay đối theo khoảng cách. Do vậy, ông chuẩn trực lỗ song song 
không Tạo ra ảnh phóng to hay thu nhỏ. Các photon qua ống chuẩn trực lỗ 
song song là các photon chuyến động theo hướng song song với các lỗ. Giả 
thiết không có photon bị hấp thụ giữa nguồn và ống chuẩn trực, số các 
photon song song này không thay đổi đáng kể theo khoảng cách từ nguồn tới 
camera. Do vậy, độ nhạy camera đối với ống chuẩn trực lỗ song song thường 
không bị ảnh hưởng bởi sự thay đối khoảng cách giữa nguồn và camera. Lưu 
ý rảng hiệu ứng nghịch đảo bình phương không xay ra đối với hệ thống ống 
chuẩn trực loại này. 


4.1.4.2. Ông chuẩn trực hội tụ (converging collimator) 

Các lỗ trong ống chuẩn trực hội tư được sắp xếp sao cho chúng hội tụ 
vào một điểm nằm trước ống chuẩn trực như trong hình 4-7 (c). 

Đó là cách sắp xếp ngược so với ống chuẩn trực phân kỳ. Trong thực tế, 
một số ống chuẩn trực có thể đảo ngược sao cho chúng có thể được dùng như 
là ống chuẩn trực phân kỳ hoặc ống chuẩn trực hội Iụ. Trường quan sát của 
ống chuẩn trực hội tụ giảm đi khi tăng khoảng cách từ mặt ống chuẩn trực tới 
vật cẩn tao ảnh. Ống chuân trực hội tu tạo ra ảnh phóng to. Độ phóng to phụ 
thuộc vào thiết kế của ống chuẩn trực và khoảng cách từ mặt ống chuẩn trực 
tới vật cần tạo ảnh. Khi nguồn phóng xa cách xa khỏi ống chuẩn trực, nó đi 
vào phạm vi quan sát của nhiều lễ hơn, và điều này tạo ra độ nhay tăng lên. 
Độ nhạy tăng lên tỷ lệ với bình phương khoảng cách từ mặt ống chuẩn trực. 
Do các thuộc tính độ nhạy và độ phóng đại của nó, ống chuẩn trực hội tụ rất 
hữu dụng cho tạo ảnh các cơ quan nhỏ, như là tuyến giáp, thận và tim. Tuy 
nhiên, ống chuẩn trực hội tụ có xu hướng tao ra méo xung quanh các cạnh. 

4.1.4.3. Ốn g chuẩn trực nhân kỹ (diverging collimator) 

Trong ống chuẩn trực phân kỳ, các lễ trải rộng ra từ bề mặt tỉnh thể, 
như trong hình 4-7 (dđ). 

Với cách sắp xếp lỗ như thế này. camera có thể tạo ảnh nguồn lớn hơn 
tinh thể. Ưu điểm chính của ống chuẩn trực phân kỳ là trường quan sát tăng 
lên. Tỉ lệ trường quan sát tăng lên theo khoảng cách phụ thuộc vào góc của 
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các lô. Đối với ống chuẩn trực phân kỳ loại thông thường. trường quan sắt 
tạt khoảng cách 15cm bằng xấp xi 1,6 lần trường quan sát tại bể mặt ống 
chuẩn trực. 


Vớt ống chuẩn trực phân kỳ. ảnh tại bẻ mặt tỉnh thể nhỏ hơn kích 
thước thực của nguồn phóng xạ. Đối với một ống chuẩn trực đã cho. mức độ 
tu nhỏ tăng lên theo khoảng cách từ nguồn tới bề mặt ống chuẩn trực. Thay 
đổi của độ phóng đại theo khoảng cách có thể tạo ra méo trong ảnh, do các 
vật thể gần với camera bị làm nhỏ đi so với các vật thể tại khoảng cách lớn 
hơn so với bề mặt camera. Ví dụ. hai tổn thương giống nhau sẽ xuất hiện với 
kích thước khác nhau nếu chúng không được đt tại cừng một khoảng cách 
SO VỚI Camera. 

Độ nhạy của camcra gắn với ống chuẩn trực phân kỳ giảm đi theo 
khoảng cách giữa nguồn và camera. Khi nguồn phóng xạ rời khỏi bẻ mặt 
ông chuẩn trực, nó sẽ nằm trong trường quan sát của ít lỗ hơn, điều này làm 
giảm số photon tới tỉnh thể và giảm độ nhạy của camera. 


4.1.4.4. Ông chuẩn trực điểm lỗ (pin-hole collimaior} 
Ông chuẩn trực điểm lỗ khác với các ống chuẩn trực khác là nó có một 


lỗ nhỏ chứ không phải là vài ngần lỗ. Ống chuẩn trực điểm lỗ thông thường 
được chỉ ra trong hình 4-8, 


k¿ 


Anh 





Hình 4-8: Ống chuẩn trực điểm lỗ 
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Nguyên tắc cơ bản của ống chuẩn trực này giống như nguyên tắc của 
camera điểm lễ (pin-hole camera). "Thấu kính” của camera là một lỗ nhỏ 
(điểm lỗ) trong một vật liệu hấp thụ. Phóng xa từ mỗi điểm trong cơ thể bị 
mới hạn bởi một điểm tương ứng trên tình thẻ khi phóng xa truyền qua lô. 
Nó tạo ra ảnh của nguồn trên bề mặt tỉnh thể. 

Với ống chuẩn trực loại này, sự định hướng ảnh tại tình thể bị đảo 
ngược so với nguồn. Trường quan sát của ống chuẩn trực điểm lỗ phụ thuộc 
rất nhiều vào khoảng cách giữa nguồn và ống chuẩn trực. Khi nguồn được 
đặt xa phía đằng trước của ống chuẩn trực bằng tỉnh thể, trường quan sát 
bằng với kích thước của tình thể. Nếu nguồn được đặt gân hơn. ảnh sẽ được 
phóng đại. Độ phóng đại tăng lên khi nguồn tiến tới ống chuẩn trực. Đo nó 
chỉ có một lỗ nên độ nhạy của ống chuẩn trực điểm lỗ nhỏ hơn các ông 
chuẩn trực nhiều lỗ. Độ nhạy cũng giảm khi khoảnp cách giữa nguồn và 
điểm lỗ tăng lên. Trong nhiều camera. điểm lỗ có thể thay đối. Lô 1o hơn 
cho độ nhạy lớn hơn, nhưng anh cũng mờ hơn. 


4.1.5. Mảng ống nhân quang (photomulfiplier tube array) 

Các ống nhân quang (PM-photomultiplier) thường được säp xếp trong 
mảng sáu cạnh: số lượng điện đầy hoàn toàn một vùng diện tích tròn phụ 
thuộc vào mối liên hệ đường kính của vùng và các ống nhân quang. Số các 
ống nhân quang giống nhau để điền đầy một vùng diện tích hình tròn đã cho 
là 7, 19, 37, 61, 91... Garmmma camera đầu tiên dùng 7 ống nhân quang. Qua 
quá trình phát triển của camera, cả kích thước mảng và số lượng ống nhân 
quang đản đản tâng lên, 

Cùng với việc chuyển đổi ánh sáng từ tinh thể sang các xung điện và 
khuếch đại các xung, mảng ống nhân quang cũng phát hiện vị trí mỗi photon 
gamma bị hấp thụ trong tình thể. Người ta cần các thông tin này để chuyền 
ảnh từ tĩnh thể tới thiết bị quan sát. Cách thức để đo đạc vị trí của của một 
tương tác photon được minh hoa trong hình 4-9. 

Giả thiết là một photon pamma bị hấp thụ trong tỉnh thể tại vị trí đã chỉ 
ra. Ánh sáng trải rộng khắp tinh thể, ống dân ánh sáng và được quan sát bởi 
một số các ống PM. Độ sáng của nguồn sáng (scintillation), được quan sát 
bởi một ống PM cụ thể, phụ thuộc vào khoảng cách giữa ống PM và nguồn 
sáng (scintillation). Trong hình mính hoạ, ống PM B gần nhất và thấy 
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nguồn sáng (scintillation}) sắng nhất và nhận phần lớn tia sáng từ nó. Tương 
Ứng nó tạo ra một xung điện tương đối lớn. Ông PM €C nhận ít ánh sáng hơn 
và tạo ra xung điện nhỏ hơn. Do nằm xa nguồn sáng (scintllation), ống PM 
A thậm chí tạo ra xung điện nhỏ hơn nữa. Nói cách khác. khi một photon bị 
hấp thụ bởi tinh thể, số ống PM xung quanh một điểm cụ thể sẽ thấy ánh 
sáng và tạo ra xung điện. Kích thước tương đối của các xung từ các ông PM 
khác nhau biểu diễn vị trí của nguồn sáng (scintillation} hoặc photon gamma 
trong vùng ảnh. 


n_ | ñ 













Ông nhân 
quang 


Ống nhân 
quang 










Hình 4-9: Ba ống nhân quang thu một phofon 


4.1.6. Hình thành ảnh 


Camma camera cần lấy các xung từ mảng ống nhân quang và dùng 
chúng để hình thành nên ảnh. Chức nãng này được thực hiện bởi mội 
mạch điện tư. Chức năng đầu tiên của mạch điện tử này là lây tất cá các 
xung điện tạo ra bởi một tương tác photon đơn và dùng chúng để tính 
toán, hay xác định vị trí của tương tác trong vùng ảnh. Biên độ của một 
xung biểu diễn vị trí của photon trong hướng nằm ngang và biên độ của 
xung khác chỉ ra vị trí đọc, 
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Chức năng thứ hai của mạch điện là kết hợp tất cả các xung ống PM 
vào một xung điện có biên độ biểu diễn năng lượng photon. Xung này được 
truyền tới bộ phân tích chiều cao xung (PHAÁ - pulse heipht analyzer) lrong 
thiết bị quan sát. 

Chức năng của thiết bị quan sát là hình thành ảnh nhìn thấy từ các 
xung điện. Các thiết bị quan sát thông thường nhất tạo ra ảnh trên màn ống 
tia catốt (CRT). Trong CRT, ảnh được hình thành trên màn bởi một chùm tia 
điện tử đập vào màn từ phía sau. Ảnh thực tế được tao ra băng việc điều 
khiển vi trí của chùm tia điện tử. Khi chùm tia điện tử đập vào màn CRT, 
làm từ vật liệu huỳnh quang, nó tạo ra một điểm sáng nhỏ. Khi hai xung 
định vị tới CRKT, chúng được dùng để định vị chùm tới vị trí tương ứng trên 
mãn CRT. Nếu xung năng lượng nằm trong pham vi thích hợp, để chuyển tới 
PHA. nó cũng được đưa tới CRT. Khi xung này tới CRT, nó bật chùm tia 
điện tứ, ngay tức khắc gây ra một vết sáng nhỏ trên màn hình CRT. Vết sáng 
này là ảnh của một photon gammma tới từ cơ thể bệnh nhân. Quá trình này 
được lặp lại đối với môi pholon được gamma camera thu nhận. Rất nhiều 
CRT có thể lưu trữ hoặc duy trì mỗi điểm sáng trone khi ảnh tổng thể đang 
được hình thành. 

Thiết bị quan sát thường có một bộ điều khiển cường độ mà có thể 
được dùng để điều chỉnh độ sáng của mỗi điểm sáng. Bộ điều khiển này 
cũng điều chỉnh sự phơi sáng phim khi ảnh được chuyển từ CRT lên phim. 


4.2. TẠO ẢNH BẰNG PHÁT XA POSITRON (POSITRON EMISSION 
TOMOGRAPHY - PET) 


4.2.1. Giới thiệu chung 

Vào những năm 7O và SO của thế kí trước, các thiết bị tạo ảnh bằng 
phát xạ positron (PET) chủ yếu được sử dụng cho mục đích nghiên cứu. Vào 
năm 1975, máy PET thương mại đầu tiên được đưa ra thị trường và đến năm 
I990 thi chính thức được sử dụng trong lâm sàng. 
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Hình 4-10: Thiết bị tạo ảnh bằng phát xạ positron (PET) trong y tế 


Tạo ảnh PET bát đầu bằng việc tiêm một chất phóng xạ dùng cho chẩn 
đoán bệnh vào cơ thể bệnh nhân. 

Cơ sở hình thành ảnh PET: 

Khi bị bệnh tật tấn công, tính chất hóa sinh của các mô và tế bào có 
thể thay đổi. Ví dụ đối với bệnh ung thư, các tế bào bắt đầu tăng trưởng với 
tốc độ rất nhanh, và để thực hiện điều đó nó lấy đường glucose. PET làm 
việc bảng cách sử dụng một lượng nhỏ chất phóng xạ đánh dấu về mặt hóa 
học đưa vào đường øluco hoặc một số hợp chất khác. Bệnh nhân được tiêm 
chất phóng xạ này. Sau một khoảng thời gian cần thiết để đồng vị phóng xạ 
hấp thụ vào cơ thể, bệnh nhân được đặt vào một đầu ghi bức xạ có khả năng 
ghi lại các lượng tử gamma phát ra từ cơ thể trong khi đồng vị phóng xạ 
phân rã. Thông tin này được thu nhận và sau đó chuyển thành các ảnh lát cắt 
bảng một thuật toán tái tạo. Nếu một vùng trong một cơ quan bị ung thư, tín 
hiệu này sẽ mạnh hơn là các vùng mô bao quanh. Mội thiết bị ghi lại các tín 
hiệu này và chuyển chúng thành ảnh hóa chất và chức năng. 

Thông tin chẩn đoán liên quan đến sự thu nhận các ảnh sinh lý dựa 
trên sự phát hiện các positron. 
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Tiêm chất đồng vị Thu nhận tín hiệu phát ra Tái tạo ảnh 
phóng xạ đánh dấu từ cơ thể bệnh nhân 
vào cơ thể bệnh nhân 

Hình 4-11: Các bước tạo ánh PET 


4.2.3. Nguyên lý tạo ảnh bằng phát xạ positron (PET) 


Ảnh PET được hình thành bằng việc tiêm vào cơ thể người chất phóng 
xạ đánh dấu trong quá trình trao đối chất - người ta gọi là phân tử sinh học. 
Nó mang một đồng vị phát positron (ví như ''C,N, °O, “F). Sau một vài 
phút, đồng vị này tập trung vào một vùng của cơ thể, ở chỗ đó phân tử sẽ có 
một ái lực. Một ví dụ như, glucose ''C hoặc 'ÌF tích luỹ vào trong não hoặc 
khối u, tại đó ølucose được sử dụng như một nguồn năng lượng chính. Hạt 
nhân phóng xạ sau đó phân rã bởi sự phát xạ positron. Trong sự phát xạ 
positron, một proton hạt nhân biến đổi thành một điện tử dương (positron) và 
một neutron: p -> n + e*. Nguyên tử duy trì khối lượng nhưng số nguyên tử 
bị giảm đi một, positron phát xạ kết hợp ngay với một điện tử và hai hạt đó 
lại tiếp tục trải qua quá trình phân huỷ. Năng lượng (È) của cả positron và 
các hạt điện tử là 1.022 MeV, quan hệ giữa # và m (khối lượng của chúng) 
tuân theo đúng công thức È = mcŸ, trong đó c là vận tốc ánh sáng. Năng 
lượng này được chia bằng nhau cho hai photon mà đường bay của chúng là 
ngược chiều nhau. Mỗi photon có năng lượng 5II KeV. 

Những tia y có năng lượng lớn thoát ra ngoài cơ thể ở các hướng đối 
diện, được phát hiện bằng một dãy các detector gắn xung quanh bệnh nhân 
(hình 4-12). Khi hai photon được ghi lại đồng thời bởi một cặp detector thì sự 
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tiêu huỷ đối với chúng cũng xuất hiện trên suốt đường nối detector. Tất nhiên, 
nếu một trong các photon bị tán xa thì đường trùng hợp sẽ bị sai lệnh. Sau 
I00.000 hoặc nhiều hơn sự tiêu huỷ được phát hiện, sự phân bố chất phóng xạ 
đánh dấu phát positron được tính toán bởi thủ tục tái tạo ảnh. PEÍT tái tạo ảnh 
2 chiều từ các phép chiếu I chiều ở các góc khác nhau. Ảnh 3 chiều cũng 
được tái tạo từ các phép chiếu 2 chiều. 


Các photon gây biến mất positron 
180° + 0.25” 





Hình 4-12: Phương pháp tạo ảnh bằng phát xạ positron 


Tạo ảnh bằng phát xạ positron PET sử dụng cyclotron tạo ra chất đồng 
vị * để hình thành ảnh, nó cho phép tự chuẩn trực (self-collimation), điều 
này cải thiện độ nhạy phát hiện một cách đáng kể. Tạo ảnh bảng phát xạ 
positron thường có độ nhạy lớn nhất trong các phương thức tạo ảnh. 


4.2.3. Thiết bị tạo ảnh 

Cấu hình của một PET scanner điển hình gồm một detector lớn với 
một lô tròn ở giữa để cơ thể bệnh nhân có thể được đưa vào trên một bàn 
chuyền động (hình 4-10). 

Các linh kiện quang học, điện tử và cơ khí phức tạp bên trong hệ thống 
dùng để thu nhận dữ liệu. Bức xạ gamma được phát hiện bởi việc quay hay 
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dừng mảng detector quang-điện tử, mảng này còn được gọi là các gamma - 
hay anger - camera. 

Có 3 yêu cầu chính đối với tạo ảnh bảng phương pháp phát xạ 
positron, đó là: 

—= Phân biệt bức xạ gamma phát theo hai hướng đối diện nhau (tạo 
thành góc 180”) với các photon gamma ban đầu không do phát xạ positron. 

— Xác định góc mà bức xạ di chuyển. 

— Thiết lập lại sự phân bố độ phóng xạ. 

4.2.3.1. Thiết bị tạo ảnh positron 

Thiết bị cơ bản được minh hoạ ở hình 4-13 bao gồm 64 detector 
Nal(TI) được nối với các ống nhân quang, và được sắp xếp trên một vòng 
tròn, vòng sáu cạnh hay vòng trực giao. Hai detector đối diện nhau phát hiện 
hai tia gamma phát ra từ bệnh nhân cùng tới một lúc. Trường quan sát được 
xác định bởi độ rộng mảng detector. Trong hệ thống PET, kích thước 
detector càng nhỏ thì độ phân giải không gian càng tốt. 









xế Dàn quay camera positron 
Nhóm detector 


Detector Bộ detector 


detector 
b) 4 detector một bộ c) 


“*” 16 nhóm 
detector 64 bô 


Hình 4-13: (a) Một máy quét phát xạ positron cơ bản với mảng detector tròn, mảng 
này gồm 16 nhóm, mỗi nhóm gồm 4 detector, được chế tạo từ Nal(TI) hoặc bitmuf 
germanate (BGO). (b) Mỗi nhóm 4 lại được hình thành từ 8x8 detector riêng biệt. 


Khi một positron được phát ra từ hạt nhân thì hầu như ngay lập tức nó 
đạt được lL mm hoặc 2 mm trong mô, kết hợp cùng với một electron để tạo 
thành 2 tia gamma 511 keV. Hai tia này di chuyển theo hai hướng ngược 
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nhau và được phát hiện cùng lúc bơi hai detector. Điều này có nghĩa là ảnh 
được hình thành mà không có collimator, Hệ thống tạo ảnh sử dụng tính chất 
phát xạ posiiron sản có tại một thời điểm. Chúng bao gồm một Vòng 
detccfor. Các tia tới cùng lúc được phái hiện bởi mội cập detector nào đó. Dữ 
liệu thu nhận được lưu trữ trong mội dạng so với phương pháp tạo anh 
SECT và thuật toán tương tự được sử đụng để tái tạo. bớt vậy mỗi ảnh được 
tạo thành bởi một lớp cấu, 


+.2.J.2. Đanh giá thời gian bay (TOF) 

Kết hợp thời gin bay vào quá trình tái tạo anh có thể cải thiện độ phân 
giải một cách đáng kế. Nếu bức xạ cùng lúc phát ra từ tâm của nguồn (đầu 
bệnh nhân) thì hai tia pamma sẽ tới hai đeteetor đối điện vào cùng một thời 
điểm. Tuy nhiên nếu positron bị tiêu huỷ là tại bẻ mạt của nguồn thì các tra 
gamma phát ra cùng lúc sẽ tới đetector vào hai thời điểm khác nhau. Bởi vì 
chúng di chuyển bằng tốc độ ánh sáng rất nhanh nên cần thiết phải có một 
mạch định thời. Các hệ thống hiện nay có khả năng xử lý các tỉa tới riêng rễ 
với thời gian nhỏ hơn 200 pico giây (200x105). 


Các chất thường dùng làm deteector của PET scanner là: 


— SOodIum Iondide Nal(T1). 
= Bismuth øermaniite JGO 
— Bunium ftuoride BaF-› 
— GiadohHnium orthosIlicat GSO 


Vật liệu làm detector phải có hệ số hấp thụ cao đối với tỉa gamma 
91IkeV, Trong các chất trên, BGO có hệ số hấp thụ lớn hơn của Nal(TI) 2.4 
lần. Deteetor khối minh hoa ở hình 4-13 (b) sử dụng một hệ thống mã hoá 
giải mã với 4 ống tăng quang để quan sát 64 detector phát sáng BGO, được 
sp xếp trong một ma trận 8x8 (hình 4-13 (c)). Nó đưa ra 8 vòng hiệu quả 
cho detector sao cho tất cả mọi phần đều được thu nhận mà không phải dịch 
chuyên bệnh nhân. Các dữ liệu cực đại thu được vào khoảng Ï triệu tỉa tới 
mÔI giây. 

Xử lý ảnh thường chiếm khoảng 10 giây. Các tín hiệu này được giải 
mã về vị trí, thời gian và nâng lượng cửa các tia được phát hiện. Bộ mã hoá 
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thời gian xác định thời gian của Ha 5LT keV trong vòng 2 nano giây xuất 
hiện của nó. Các tia này được ghi lại bởi các detector cùng lúc được sử dụng 
theo cách tương tự với chụp cất lớp điện toán để tái tao các lớp cắt quanh 
trục. Độ chính xác của quá trình tái tạo phụ thuộc vào số lượng deteclor 


trong vòng deteclor. Miội hệ thông PETT thông thường gồm 300O detector. 
4.2.3.3. Các hạt nhân phát xạ positron 


Hình 4-14 biểu thị năng lượng ƒ** và khoảng cách trung bình hạt đi 
được trước khi bị huy. Các posHron phát ra đánh mất gần hết năng lượng của 
chúng sau khi đi được vài milimét trong mô trước khi bị kết hợp với mội 
clectron tự do và phát ra bức xạ đặc trung. Sự chuyên động của các pOSITON 
này từ nguồn phát ra nó là nhân tố hạn chế độ phân giải ảnh và khi nâng 
lượng của positron tăng lên (so sánh giữa '”F và ”Rb) thì khoảng cách giữa 
các hạt ban đầu và quá trình hạt biến mất cuối cùng cũng là đáng kể. Bảng 
4.2 dưa ra danh sách các cyclotron và các máy phát ra các chất phát xa 
positron. Các chất này đều tốt nhưng chủ kỳ bán rã của chúng là điều đáng 
phải quan tâm. 


Bảng 4-2 - Cyclotron và máy phát phóng xạ 


- —— -..——— 





Hạt nhân T;z (phút) 214 Nàng lượng /? 

(%) (MeV) 
— rên TH n mm =_ “““.. = 
3O 2,04 99,9 0,735 
PẦN 9,96 9398 0,491 
°€ 20,4 99,8 0,385 
ðF 109,80 96,9 0,242 
Máy phát 

"Ga 68.1 89 0.740 
%2Rb 76,4 95 1.409 
°“Cu 9,74 Q7 1,280 
°“mMn 21,1 97 1.130 


"| 3,82 fï †,0987 


trì hài. sa u92 NEES sec kEu ae nhS==::—.=———.—.==..==.x.ẽ 
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Phạm vi ở trong mô (mm) 





Năng lượng hại Bˆ 
02 04 06 08 10 12 lq,á 


Hình 4-14: Khoảng cách các hạt positron đi được ở trong mô. 
Nó sẽ làm giảm độ phân giải ảnh bởi vì các positron ban đầu 
vả các bức xạ bị phân huỷ cuôi cùng là không trùng nhau. 


4.2.3.4. Các hoa chất phát xạ positron 

Các chất này được cung cấp bởi hầu hết các nhà sản xuất cyclotron để 
đơn giản hoá các sản phẩm của các hợp chất được đán nhãn. Một số hợp 
chất phô biến có thể được sản xuất nhanh chóng “on-line” được chỉ ra ở 
bảng 4-3. Một số trong đó là tiền để cho các hợp chất phức tạp khác như 
carbonmonoxit, carbon dioxit và nước được sử dụng trực tiếp để đo dòng 
chảy của máu cục bộ. 
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Bảng 4-3 - Các hợp chất phát xạ positron 


re ————————————————+ra..——————_-._________—_vỪ, 





Chất phát xạ positron Hợp chất được dán nhân Liều (mSv) 
— —HG 'CO CO, -0,05-0.2 
TCN- 
!'CH,| 
H''CHO 
3N '3N-N, 0,002-0,05 
3NH, 
!5O '5O.O, 0,02-0,2 
H;'*O 
=0) "5Œ- 
CO, 
'ÊE !8Ƒ-Ƒ; H"Ƒ 0,5 
l8 _ 


4.2.3.5. Chất lượng ảnh 

Độ phân giải và độ tương phản của ảnh PET tốt hơn ảnh được tạo 
thành bởi phương pháp tạo ảnh SPECT (tạo ảnh bằng phát xạ photon đơn), 
và sự phát triển các phần mềm hiện nay cho phép cả phần đối xứng dọc và 
đôi xứng ngang kết hợp với các ảnh cắt qua trục có chất lượng cao. Sự thuận 
lợi của phương pháp tạo ảnh bằng PET trong y học hạt nhân là: 

—~ Chọn một trong các đồng vị quan trọng về mặt sinh học: CN, 5Q, 

— Các đồng vị này có thể sát nhập vào các phân tử sinh học mà không 
làm thay đổi cấu trúc của chúng: gluưcose, DOPA, alkaloid.... 

— lộ nhạy cao (cao hơn độ nhạy của SPECT khoảng 1000 lần), điều 
đó có nghĩa là các chất nguy hiểm, chất gây nghiện hay chất độc có thể dán 
nhãn và các cơ quan bia (arget organ) hay các vị trí phải nhận phóng xa sẽ 
được chỉ định ở mức picogram (10” g}. 

— Các chât phóng xạ với chu kỳ bán rã rất ngăn sẽ cho liều rất nhỏ tới 
bệnh nhân. Tuy nhiên, để phân phối liều liên tục thì người ta thường dùng 
một cyclotron. 

— VỊ trí chính xác hơn của ta tới cho độ phân giải rất cao (theo lý thuyết 
là 3 mm), trên thực tế là 5 mm, cao hơn rất nhiều so với các ảnh SPECT. 
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— Sửa lôi suy giảm một cách chính xác có thể được áp dụng đối với dữ 
liệu sao cho xác định số lượng độ hoạt động có thể được thực hiện. 


4.2.4. PET Detector 

Các photon năng lượng cao phát ra từ cơ thể bệnh nhân va chạm với 
các tỉnh thể nhấp nháy (scintillation crystal), tỉnh thể này biến đổi photon 
năng lượng cao thành photon ánh sáng và một ống nhân quang để sinh ra 
một xung dòng điện khuếch đại tỷ lệ với lượng photon ánh sáng va chạm với 
catốt quang. Các photon này được thu nhận bởi các ống nhân quan Ø nỔI VỚI 
các tinh thể, 

Thực tế, độ nhạy của hệ thống ảnh tỷ lệ với bình phương hiệu suất 
detector, đây là một yêu cầu quan trọng để detector đạt được hiệu suất 100 
2. Vì vậy các hệ thống detector khác, như các chất phát sáng plastic (plastic 
scintillator) hoặc các khoang dây chứa đây khí với hiệu suất riêng là < 20%, 


chi có hiệu suất < 4%, 


Detector nhiều lớp 


Tỉnh thể phát sáng 





Mặt phẳng ngang _ _ Vách ngăn vonfram 


Hình 4-15: Hâu hết các camera PET hiện đại là loại nhiều lÓp với 15 + 47 mức 


hoặc nhiều lớp biến đổi dọc. 


Hâu hết các camera PET hiện đại là loại nhiều lớp với 15 z 47 mức 
hoặc nhiều lớp biến đổi dọc để tái tạo lại hình 4-15. Độ nhạy của kiểu thiết 
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kế này được cải thiện bởi sự thu nhận dữ liệu từ các mặt cắt ngang 


đặt chất phát sáng và ống quang điện như hình 4- 16. 





Nối ghép riêng ˆ 


`» Rộng 3-10mm 





bà Ống nhân quang (PMT) 
(kích thước nhỏ nhất10mm) 





Thiết kế khối 


5 ống nhân quang trên 
8 tỉnh thể phát sáng 








4 ống nhân quang 1” 
vuông 


. Sự lắp 


mỗi tinh thể 6mm vuông 


`. 27 Khối tinh thể BGO được 
chia thành 64 tinh thể, 


Hình 4-16: Sự lắp đặt chất phát sáng và ống quang điện. Một khối đầu dò ghép vài 
ống nhân quang riêng với một dải các tinh thể phát sáng và sử dụng một lược đồ 
mã để xác định tinh thể tương tác. Trong một khối hai lớp, năm ống nhân quang 


được ghép tới tám tỉnh thể phát sáng. 


Sự thiết kế ghép nối riêng cho phép độ phân giải rất cao và vì sự thiết kế 
này là song song (tất cả các ống nhân quang và tinh thể phát sáng hoạt động 
độc lập), nên nó chấp nhận được lượng dữ liệu vào lớn. Điểm bất lợi của kiểu 
thiết kế này là đòi hỏi nhiều ống nhân quang nên giá thành cao, và thêm nữa 
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là việc nối xung quanh ống nhân quang tới tinh thể phát sáng hình chữ nhật 
khó khăn bởi vì đường kính phải đủ nhỏ để đạt khít vào tỉnh thể phát sáng. 

Phương pháp ngày nay dùng nhiều tỉnh thể phát sáng cho năng lượng 
311 keV bao quanh bệnh nhân được gọi là dạng đầu dò khối. Một khối đầu 
dò ghép những ống nhân quang riêng với một dải các tỉnh thể phát sáng và 
sử dụng lược đồ mã để xác định tinh thể tương tác (hình 4-17). Trong một 
khối hai lớp, năm ống nhân quang được ghép với tám tinh thể phát sáng. 
Môi một ống phát ra một photon mang năng lượng 5II KeV tương tác Với 
một trong hai tinh thể nối với ống nhân quang đó và ống nhân quang trung 
tâm sau đó sử dụng để xác định đó là tinh thể trong hay tinh thể ngoài tương 
tác. Đây được gọi là một lược đồ mã số (digital coding scheme). từ đó mỗi 
một ống nhân quang hoặc là “hit” hoặc là “not hit" và tỉnh thể tương tác 
được xác định bởi bản đồ số của mô hình “hit”. Kiểu thiết kế khối đầu dò 
này rẻ hơn nhiều và dễ dàng gán vào một camera nhiều lớp. 








— 


Vật thể 


Bộ vi xử lý 





Mạch trùng 
hợp 


Coordinate 


Tái tạo lại | 


Hiển thị 






Hình 4-17: Sơ đồ khối của hệ thống PET (với 2 detector) 


Tuy nhiên, các lôi trong lược đồ giải mã làm giảm độ phân giải không 
gian và khối nguyên vẹn bị “chết” nếu một trong số các tỉnh thể nhớ bị phá 
huỷ bởi một photon. Các mạch điện tử cần thiết để giải mã đầu ra của khối 
không phức tạp nhưng sẽ phức tạp hơn nếu đó là kiểu ghép nối riêng. 
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Hầu hết các lược đồ giải mã của khối đầu đò là lược đồ giải mã tương 
tự, trong đó hệ số đầu ra ánh sáng được sử dụng để xác định tinh thể tương 
tác. Trong ví dụ trên, bốn ống nhân quang được ghép tới khối tinh thể BGO, 
khối tinh thể BGO được tạo thành từ 64 tỉnh thể “riêng biệt”. Bề dày của các 
lớp cát là giới hạn; các lớp cắt sâu có xu hướng hội tụ ánh sáng nhấp nháy 
trên bề mặt của một ống nhân quang đơn; các lớp cắt mỏng có xu hướng 
phân tán ánh sáng trên tất cả bốn ống nhân quang. Dạng lược đồ này khó 
thực hiện hơn mã số. Các hệ số ánh sáng tương tự yêu cầu trên ống nhân 
quang là tuyến tính và đồng đều trên tất cả các tỉnh thể phát sáng. Tuy 
nhiên, hầu hết các camera PET lại sử dụng lược đồ mã tương tự bởi vì nó rẻ 
hơn, số ống nhân quang đòi hỏi thấp hơn. 

Trên hình 4-17, mô tả sơ đồ khối của hệ thốn 
được bố trí xung quanh đối tượng khảo sát. Lưu ý Ï 
một cặp detector. 


PET. Các cặp detector 
trên hình vẽ chỉ mô tả 


ơ 
= 
h 

đa 


4.2.5. Ống nhân quang 

Khi một xung ánh sáng được tạo bởi tinh thể phát sáng, nó đi tới gặp 
ống nhân quang nhạy vị trí, ống này sẽ chuyển xung ánh sáng tới thành một 
tín hiệu điện đã được khuếch đại. 

Một ống nhân quang gồm một cathode quang, cathode này phát ra 
electron thông qua hiệu ứng quang điện khi các photon tới đập vào nó. Một 
electron tới đập vào dinode và giải phóng một số electron thêm vào, các 
electron này sau đó được gia tốc tới dinode tiếp theo. Quá trình này sẽ được 
lặp lại môt vài lần. 


Collimator chì lỗ 
song song 


Dẫn ánh sáng 





Ma trận ống Tỉnh thể phát 
nhân quang sáng Nai 


Hình 4-18: Sơ đồ khối của hệ thống PET (với 2 detector) 
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4.2.6. Các nhân tố ảnh hưởng đến độ phân giải 

Các nhân tố ảnh hưởng đến độ phân giải không gian của PET được chỉ 
ra trên hình 4-19. Kích cỡ của đầu đò bị giới hạn trong việc xác định độ phân 
giải hình học của hệ thống. Nếu dạng khối được sử dụng, độ phân giải hình 
học của một tinh thể BGO giảm đi 22 mm. Sự giảm này đúng với đầu ra ánh 
sáng bị giới hạn của tỉnh thể BGO và hệ số tỉnh thể trên ống quang điện. 

Góc giữa các đường đi của các photon bị tiêu huỷ có thể lệch đi 1S0” 
giống như kết quả chuyển động fermi tại thời điểm phá huỷ. Độ phân giải 
cũng giảm khi đường kính vòng đầu dò giảm. Bởi vậy nhân tố này có một ý 
nghĩa quan trọng. 


Các nhân tố ảnh hưởng đến độ phân giải 





d/2 


0 (nối ghép riêng) 
2,2 mm (anger logic) 





Anger logic 


_A_~ 
SN 
180' + 0.25" v“ : 
SN o- 
TA. 


Photon không thẳng hàng 


0,5 mm ('°F) 
4,5 mm (?Rb) 


Phạm vi của positron 
¬¬ 1,25 (trong mặt phẳng) 
Thuật toán tái tạo Hệ số nhân 1,0 (trục) 


Hình 4-19: Các nhân tố ẳnh hưởng đến độ phân giải ảnh PET 
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Khoảng cách positron chuyển động sau khi được phát ra từ các hạt 
nhân và trước khi xảy ra phá huỷ gây ra sự giảm độ phân giải không gian. 
Khoảng cách này phụ thuộc vào từng hạt nhân. Ví dụ. như dải mờ bởi 'ÌF, 
đồng vị sử dụng cho nghiên cứu PET dòng, là khá nhỏ so với các đồng vị 
khác. Từ các giá trị tô hợp lại từ các hạt nhân này đối với PET- 600, chúng ta 
có thê ước lượng được độ phân giải không gian của một cặp đầu dò là 2,6 mm. 
Độ phân giải đo được từ hệ thống là 2,6 mm, nhưng theo hầu hết phương 
pháp chụp ảnh sử dụng đầu dò khối thì độ phân giải của hệ thống này là trên 
5 mm. Sự cải thiện độ phân giải thấy như trên hình 4-20. 

Sự cải thiện độ phân giải như đã nói ở trên gắn liên với kết quả của 
phương pháp chụp xuyên tâm. Độ phân giải tại đường viên đối tượng (bệnh 
nhân) nhỏ hơn bởi tất cả các nhân tố. Thứ nhất, đường bay của photon từ 
một biến cố phá huỷ lệch tâm ngang nhiều hơn một tính thể đầu dò. Những 
kết quả này trong sự giãn dài của độ phân giải trải ra suốt bán kính của mặt 
trục ngang. Sự giảm độ phân giải phụ thuộc vào mật độ tỉnh thể và đường 
kính của vòng đầu đò. Đối với hệ thống có đường kính 60 cm, độ phân giải 
theo trục giảm từ 2 đến I0 em. 





E t2 


Cải thiện độ phân giải 





1870 1880 19890 000 
Hình 4-20: Sự cải thiện độ phân giải. 
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4.2.7. Độ nhạy 

Độ nhạy là phép do khả năng của hệ thống ảnh thu nhận các tia tới 
đồng thời và có đơn vị tính bảng tốc đô đếm trên một đơn vị mật độ phóng 
xạ. Nó được đo bằng cách đặt khối hạt nhân phóng xạ đã biết trong môi 
xHanh có đường kính 20cm chứa đầy nước. Xi-lanh này được hiểu như là 
một phantom, được đặt trong máy chụp để đo tốc độ của các tỉa tới đồng 
thời. Độ nhạy cao rất quan trọng vì quá trình tạo ảnh bức xạ liên quan đến 
việc đếm mỗi tia tới và dữ liệu thu được sẽ nhỏ hơn 1000 lần so VỚI ttáy 
CTI. Hầu hết các hệ thống tạo ảnh này đều có hiệu suất thu nhận cao đối 
với các photon 5II keV tới detector (>90%). Do đó độ nhạy chủ yếu được 
xác định bằng các yếu tố hình học, ví dụ nhự góc khối đối diện với hệ 
thống nhận ảnh: 


_ Ae'yx3.7xI0! 


: 
47m” 


3 





(tia tới/S)/(mi/cc) 


Trong đó: 

;: bán kính vòng chụp. 

4: vùng của vật liệu đầu đò được nhìn từ mỗi điểm trên đối tượng (2Iir 
x độ mở trục). 

£: hiệu suất của chất phát sáng. 

+. hệ số suy giảm. 

Đối với một lớp đơn, độ nhạy của một phương pháp chụp có đường 
kính 90 cm (tinh thể hình trụ cao 2 cm) sẽ là 15.000 tia tới/sHC ml cho một 
đĩa chứa chất phóng xạ bán kính 20 cm và dày ! cm. Đối với xi-lanh đường 
kính 20 cm, độ nhạy sẽ tương đương với độ nhạy của một lớp đơn với các 
tấm chắn hoặc vách ngăn giới hạn hoạt độ tới ống chuẩn trực. Tuy nhiên, các 
thiết bị hiện đại đa lớp sử dụng tấm chắn cho phép nhận được phóng xạ từ 
các lớp liên kể do đó làm tăng góc khối và độ nhạy tăng. Độ nhay có thể 
tăng lên 7 lần nhưng sau khi sửa lỗi do nhiễu thì chỉ còn 4 lần. 
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4.3. TẠO ẢNH BẰNG PHÁT XẠ PHOTON ĐƠN (SINGLE PHOTON 


EMISSION COMPUTED TOMOGRAPHY - SPECT) 

Các ảnh được tạo ra từ phương pháp phát xa photon đơn đầu tiên được 
tạo ra từ đầu những năm 60 của thế kỷ XX. sử dụng các detector quét riêng 
biệt; phương pháp tạo ảnh này được hình thành trước chụp cắt lớp điện toán 
băng tia X. Sự cải tiến thiết kế của gamma camera (tính đồng nhất của 
trường) đã khang định nó là mội thiết bị cất lớp được lựa chọn. bởi vì nó cho 
rất nhiều lớp cát theo nhiều hướng (dọc trục, mặt cất thắng đứng dọc ở chính 
p1ữa (saggital), hình vành (coronal) và quan sát các phần xiên). 

Một gammna camera được sử dụng để tạo ra các ảnh ba chiều. Dữ liêu 
được thu nhận từ một pamma camera quanh một bệnh nhân (hình 4-2 1). 

Quá trình này tạo ra một chuỗi các ảnh. Đề tạo ra một ảnh của một lớp 
cắt qua bệnh nhân. một profile được lấy ra từ mỗi ảnh (hình 4-22). Các lớp 
cắt này được lấy làm một phần chiếu (projection) của sự phân bố độ hoat 
động. Một thuật toán tái tạo được sử dụng để tái tạo ảnh của sự phân bố chất 
phóng xa qua bệnh nhân. 


Vị trí 1 


Bệnh nhân và các 
GƠ quan nội tạng 


Giường —~L 





Vị trí 4 


Hình 4-21: Detector của gamma camera quay quanh bệnh nhân 
cho phép tạo ra ảnh ba chiều 
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Sự tính toán lớp cát có thể được thực hiện với tât cả các profile trong 
anh này. Trên thực tế có nghĩa là một ảnh ba chiều luôn luôn được tạo Ta. . 
Đối với thuật toán tải tạo để sửa lỗi, không tính đến sự suy giảm của các tia 
ơamma và độ phân giải của camera phải không phụ thuộc vào khoảng cách 
từ bộ chuän trực tới cơ thể và Không có tỉa tán xạ. Không có điều kiện nào là 
đúng. Mặc dù thuật toán tái tạo (ÑHrered back-proJectton) hoạt động tối, tuy 
vậy nhưng các ảnh cuối cùng văn không chính xác vẻ số lượng. Trên nguyên 
tắc, nếu cung cấp hệ số suy giảm qua một vật thì thuật toán tái tạo có thể 
được thay đối để tạo nên các ảnh đúng khi có tính đến sự suy giảm và độ 


phân giải không đối và không tính đến tỉa tán xa. 





Vị trí 1 2 3 4 


Hình 4-22: Các profile độ hoạt động lấy tại 4 vị trí ở hình 4-21. 


Tạo ảnh bằng phương pháp phát xạ photon đơn có rất nhiều thuận lợi, 
có lẽ một trong các thuận lợi chính là tách riêng được các vùng giao thoa 
chồng lên nhau thường gặp ở quan sát ảnh hai chiều. Bảng cách lấy đi phần 
nằm đè lên ảnh nền. độ tương phản ảnh có thể được cải thiện một cách đáng 
kể. Hình 4-23 minh họa độ tương phản ảnh có thể được cải thiện như thế nào 
bằng cách quan sát các lớp cất riêng rế so với ảnh được đưa ra trong phương 
pháp tạo ảnh hai chiều (planar Image). 
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Mặt quan sát hai chiều 


về, 


420 450 400 400 4Ð0 


Lớp cắt A 


Lớp cät B 


““ Lớp cắt € 


Lớp cắt D 





Hình 4-23: Cải thiện độ tưởng phản trong một ảnh thực hiện với các phần cắt lớp. 

Quan sát hai chiều sự phân bố khối (volume distribution) của độ hoạt động (420, 

450, 400, 400 theo hướng mũi lên), tuy nhiên các lớp cắt riêng biệt sẽ chỉ ra sự 
khác nhau về độ tương phần, 


Tạo ảnh SPECT hiện nay được sử dụng rất phố biến cho tạo ảnh tìm và 
tạo ảnh não úng thuỷ (Đzdin perfsion). Với sự cất tiến chất lượng deteclor, 
đặc biệt về mặt độ tuyến tính không gian. tính đồng nhất của độ nhạy, các 
đặc điểm như tự động theo đường bao cơ thể, độ phân giải cực đại bảng cách 
đảm bảo cho detector càng gần với cơ thể càng tốt và sửa các lôi suy giam, 
SPECT chắc chắn sẽ được mở rộng cho các ứng dụng khác nữa, đặc biệt để 
đánh giá định lượng chức năng của các cơ quan nếu cần. 

4.3.1. Nguyên tắc hoạt động 

Các hệ thống gamma camera cất lớp quay với một đầu điều trị được 


gắn trên các dàn quay đặc biệt, dàn quay này cho phép đầu mang detector có 
thể quay 360” quanh bệnh nhân (hình 4-24(a)). 
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Bät đầu/kết thúc của 3@Œ 
T+ Đầu camera 
lun ớÏnn_ Quâ% 









Quỹ ao tròn 


Quỹöðao 7 


không tròn 4) 
a) Kết thúc qua¿ 1807 





Hình 4-24: (a) Hệ thống camera SPECT quay với một đầu tạo ảnh, có thể quay 
được góc 360) hoặc 180”. Hình vẽ minh hoạ quỹ đạo quay tròn ha y không tròn và 
tâm quay. (b) Hệ thống SPECT phổ biến với hai đầu chụp cho thấy hai detector tạo 
thành một hình chữ V để nghiên cứu các bệnh về tim. 


Camera thu được hàng loạt ảnh ở khoảng cách các góc bằng nhau (gọi 
là phân chiếu-projection) khi nó chuyển động quay. Các detector thường 
dừng ở mỗi phần chiếu này trong khi thu nhận dữ liệu bằng cách sử dụng 
phương thức bước và nhảy (step-and-shoot mode). Người ta có thể lựa chọn 
quay góc 360” hay 180!. Chất lượng ảnh được cải thiện bằng cách giảm 
khoảng cách từ camera tới bệnh nhân bởi vì các quỹ đạo hình elip hoặc 
không tròn sẽ bám sát đường bao quanh bệnh nhân. Sự cài thiện độ nhạy sẽ 
tăng lên một cách đáng kể bằng cách sử dụng camera có hai hoặc 3 đầu ghi 
ảnh (hình 4-24(b)). 


4.3.1.1. Các hệ thống dành riêng (dedicated systems) 

Các hệ thống này sử dụng nhiều detector cố định được chế tạo dành 
riêng cho tạo ảnh vùng đầu, cho các ảnh đơn hoặc ảnh nhiều lớp cắt quanh 
trục. Chúng cho độ phân giải cao hơn so với các øamma camera quay nhưng 
hạn chế hơn đối với các mặt phẳng cất quanh trục. Một số hệ thống gồm 4 
băng, môi băng gồm 16 detector Nal(TI). Một mảng tổng thể cho 40 phần 
chiếu trong góc quay 180”; nó sẽ chiếm khoảng 5 giây và 3 lát cất thường 
đạt được cùng lúc. 
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4.3.2. Các yêu cầu về thiết bị 

Chât lượng thiết bị là hết sức nghiêm ngặt đối với các ảnh SPECT. Lựa 
chọn cẩn thận các chương trình thứ nhận cho mỗi cơ quan là cần thiết trước 
khi đưa vào kiêm tra lâm sàng, 


4.3.2.1. Bước và nhảy (step-and-shoot) đối với thu nhập dữ liệu liên tục 

Có hai phương thức đê thu nhận dữ liệu từ một gamma camera quay 

— Đước và nháy (step and shoot); Camera quay từng bước quanh bệnh 
nhân. (dừng lại đê thu thập số đếm qua một khoảng thời gian cố định), sau 
đó chuyên đến phần chiếu tiếp theo và thu thập dữ liệu đếm. Quá trình đó 
được tiếp tục quanh bệnh nhân cho đến khi tập dữ liệu đu 360” (hoặc 180} 
được thu thập. Dữ liệu này bao gồm 64 hoặc 128 ma trận ảnh riêng biệt 
(kích thước 64x64 hoặc I2§xI28), ma trận này biều thị cho mỗi phần chiếu. 

Quav liền tục: Camera chuyển động liên tục để nhận đữ liệu đếm khi 
nó quay đủ 360” 

4.3.2.2. Góc lấy mẫu (angular sampling) 

Cóc này được quyết định bởi độ phân giải của hệ thống camera. Đối 
vớt camera có độ phân piái 5- LÔ mm tương ứng với tần số không gian | em, 
do đó tần số lấy mẫu ít nhất phải là 2 cm. Một góc lấy mầu thường được 
duy trì khoảng 3” (tương ứng I20 phần chiếu). Khi đã quét đủ 360” mà sử 
dụng số phép chiếu không tương xứng thì sự méo đữ liệu sẽ tao nên các vạch 
ảnh. Một khoảng lây mẫu lớn hơn 5Ø sẽ cho các artifact ảnh do các điểm lấy 
mầu khôns đu. 

Phương thức step and shoot sử dụng một tí lệ giữa thời gian quét 
chuyển động của camera giữa các điểm thu nhận dữ liệu và chờ đầu ghi tới 
và dừng lại trước khi thu nhận dữ liệu đếm. Quay liên tục gây nên hiện tượng 
mở ảnh khi độ phân piáải của SPECT là 10-15 mm (tốt nhất), mờ ảnh ở 64 
phần chiếu trong góc 360” là không đáng kể. Tốc độ thu nhận ảnh được cải 
thiện nhiều. 


4.3.2.3. Tâm quay (COR) 

Nếu một ống chuẩn trực lỗ song song được đặt quanh một vật, đầu tiên 
là 0" và sau đó là 90”, tiếp tục ở L§0” và sau đó ở 270” thì ống chuẩn trực tại 
0' sẽ thẳng hàng một cách chính xác với vi trí 18G”, cũng như vậy với góc 
9Q và 270”. Các tế bào của ma trận tái tạo sẽ trùng khớp một cách chính xác 
và một điểm nguồn tại tâm quay camera sẽ được đạt chính xác tại tâm của 
ma trận. Trên thực tế thường xảy ra sự mất thăng hàng rất nhỏ do các lỗi cơ 
khí và sự sửa lỗi thường thực hiện để bù cho lỗi này. 


iflosZftiauititifitiora4@/9 


4.3.2.4. Các quý đạo không tròn 

Việc thu nhận dữ liệu từ bệnh nhân được thực hiện theo đạng ellipsoid 
do khoảng cách giữa bề mặt camera và bệnh nhân thay đổi rất nhiều với một 
quỹ đạo camera tròn. Độ phân giải giảm đi theo khoảng cách, bởi vậy các 
ảnh cắt lớp cuối cùng sẽ không sắc nét. Các quỹ đạo không tròn được minh 
hoạ ở hình 4-24(a) có thể đạt được bằng cách quay detector theo đường elip 
hoặc dịch chuyên bàn bệnh nhân tiến lên hoạc lùi lại khỏi bề mặt camera 
trong khi tự camera vạch ra một quỹ đạo tròn. Với kỹ thuật bàn chuyển 
động, sự tái tạo ảnh sẽ đơn giản hơn so với khi đầu camera quay theo quỹ 
đạo hình elip. 


SPECT camera 






_~ Độ phân giải FWHM 
.= 


a) 


Hình 4-25: (a) Việc thu nhận dữ liệu theo sát đường bao cơ thể bệnh nhân 
được thực hiện với quỹ đạo tròn và không tròn. (b) So sánh giữa độ phân giải 
theo chiều sâu của SPECT và (c) PET. PET scanner duy trì được độ phân giải 

đồng nhất theo chiều sâu. 


4.3.2.5. Thu nhận dữ liệu góc 360? và 180: 

Hầu hết các thủ tục tạo ảnh SPECT đều nhận dữ liệu từ một quỹ đạo 
360”. Tuy nhiên, các cuộc thăm khám tim cho phép chúng nhận dữ liệu 180° 
bởi vì tim bị che một phần bởi gan ở phía bên phải. Dữ liệu thu nhận được 
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qua góc I80° có thể được lưu giữ cẩn thận và cải thiện độ tương phản ảnh: 
camera có thể được đặt gần tim hơn. Sự lấy mẫu không hoàn chỉnh có thể 
dân tới artifact và làm giảm thông tin từ thành sau tâm thất trong các nghiên 
cứu về bệnh tim. 


4.3.2.6. Tính đồng nhất 

Đây là tính chất quan trọng nhất trong tạo ảnh SPECT bởi vì sự không 
đồng nhất ở trung tâm là 3% có thể gây nên các lỗi ảnh SPECT là 30%. Sự 
sửa lôi không đồng nhất một cách chính xác cần được áp dụng trước khi 
nhận dữ liệu và được đo cho môi bộ chuẩn trực sử dụng. 


4.3.3. Chất lượng thiết bị và chất lượng ảnh 

Độ phân giải cho bởi ảnh SPECT tổi hơn so với ảnh hai chiều là do hạn 
chế về đếm. Tuy nhiên, độ tương phản của ảnh lại được cải thiện. 

4.3.3.1. Độ phân giải không gian thay đổi 

Tính đồng nhất của độ phân giải ảnh SPECT thay đối theo độ sâu. điều đó 
được minh họa trên hình 4-25 (b). Chụp cát lớp bảng phát xạ positron (PET) có 
độ phân giải đồng nhất qua trường quan sát của detector (hình 4-25 (c)). 
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Hình 4-26: Suy giảm độ phân giải từ bề mặt của bộ chuẩn trực trong một ảnh 
SPECT. Bộ chuẩn trực độ phân giải cao duy trì độ phân giải nhưng thời gian chụp 
bị kéo dài sẽ khiến cho độ nhạy thấp. 
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Sự suy giảm độ phân giải ảnh SPECT theo độ sâu sử dụng hai loại ống 
chuẩn trực (loại dùng thông thường và loại độ phân giải cao) được đạt như ở 
hình 4-26(a) và tập trung vào giá trị của bộ chuẩn trực độ phân giải cao nếu 
độ phân giải được duy trì. Một hệ thống SPECT có hai đầu nhận ảnh sẽ làm 
glam sự mất mát độ phân giải ảnh. 

4.3.3.2. Độ tương phản ảnh SPECT 

Sử dụng một cửa số không đối xứng qua đỉnh ảnh ở năng lượng 135- 
l6UkeV sẽ cai thiện được độ tương phản ảnh từ 5-20% đo giam các tỉa tán 
xa. tuy nhiên cũng gặp phải vấn để khi sửa lỗi suy giảm đối với cửa sổ 
không đối xứng, nó sẽ thêm vào tính không đồng nhất của ảnh. 

4.3.3.3. Bề dày lớp cắt 

Bê dày lớp cắt được đo bằng một lưới đã biết kích thước. Bẻ đày lớp 
cắt tối thiểu sẽ được xác định bằng độ phân giải camera, Các lớp cắt mỏng 
sẽ có nhiều cực đại nên chất lượng ảnh được cải thiện bang cách lựa chọn 
một bề dày lớp cất tối ưu trước khi tái tạo hoặc cộng các lớp cắt với nhau sau 
khi tái tạo. 

Chọn một bê dày lớp cắt lớn sẽ làm giảm độ tương phản ảnh và làm 
tăng ảnh hưởng của thể tích một phần. Do độ phân giải của bộ chuẩn trực lô 
song song giảm theo khoảng cách nên bề dày lớp cắt tái tạo sẽ tăng về phía 
tầm quay. Các thiết kế camera SPECT có nhiều đầu ghi sẽ khắc phục nhược 
điểm này. 

4.3.3.4. Độ nhạy SPECT 

Độ nhạy được định nghĩa là số lần đếm trong một giây trong 1 MBiq và 
nó được đo bằng tạo ảnh một phantom nước hình trụ đường kính 20cm có 
chứa khoảng 400MBq “”Tc. rất quan trọng khi tính tổng số lớp cất quanh 
trục thu nhận được. Các hệ thống step and shaot cho độ nhạy kém nhất do 
chúng không nhận dữ liệu đếm giữa các phần chiếu. Thời gian quét kéo dài 
trong phương thức step and shoot cải thiện được độ nhạy do nhiều thời gian 
được dùng cho thu nhận dữ liệu hơn là chuyển động giữa các phần chiếu. 
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4.3.4. Sửa lỗi suy giảm 

Bởi vì gammma camera nhận dữ liệu dưới dạng hai chiều nên sự tính 
toán kích thước ba chiêu từ đữ liệu này sẽ tạo nên một số vấn đẻ. Một lớp cất 
đơn qua một nguồn khối (volume source) sẽ đưa dữ liệu ra dưới dạng mội 
hàng các điểm ảnh qua bề mặt của camera. Độ hoạt động của mô ở gần bề 
mại sẽ cho các tín hiệu mạnh hơn các mô có độ hoạt động ngang bằng tại 
tam của hàng này do sự suy giảm của mô. Điều đó dẫn đến sự suy giảm các 
g1á trị trung tâm. 

Nếu một nguồn đồng đều được tạo ảnh mà không có sửa lỗi suy giảm 
thì nó có thể cho ra các ảnh và profile bị méo. Trong thực tế, sự suy giảm 
dân đến cả méo không gian trong quá trình tái tạo cuối cùng và các lỗi nặng 
về độ chính xác định lượng. Việc sửa lỗi là khó khăn và thường được áp 
dụng bảng cách coi sự phân bố là đồng đều và biết được kích thước của vật 
thể đang được tạo ảnh. Dữ liệu đếm từ các phần chiến đối nhau được tính 
trung bình để tạo ra một phần chiếu đã sửa đổi và một hàm hipebon thường 
được thêm vào phần chiếu đã sửa đôi này để tăng vùng trung tâm của vùng 
chiếu này. 

Sự méo đo suy giảm nh hướng đến các ảnh theo những cách sau đây: 

— Các chì tiết trên bể mặt được nhân mạnh trong khi các chị tiết ở vùng 
sâu hơn bị mãi. 

-Mật độ đếm điểm ảnh phụ thuộc vào vị trí bên trong phần ngăn cản 
việc xác định lượng hấp thu. 

— Các photon tán xạ từ các tia suy giảm khiến mất thông tin về vị trí. 

— Các giá trị hấp thụ hoàn toàn không thể đạt được từ một vùng riêng 
biệt nào đó. 

Hinh 4-2 /(a) so sánh pholon pamma năng lượng 140 keV (SPECT) và 
3lTIkeV (sử dụng trong PET). Sự suy giam qua mô ít hơn nhiều khi mức 
năng lượng cao. 
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511keV 





Bán kính của phantom nước 
a) b) 


Hình 4-27: 


(a)_ Sự hấp thụ photon theo độ sâu trong nước đối với tạo ảnh SPECT và PET. Sự 
suy giảm là nhỏ hơn đối với các photon năng lượng 51 †keV và việc sửa lỗi là 
đơn giản hơn vì có hai photon được phát ra 

(b) Việc sửa lỗi suy giảm đạt được bằng cách tham chiếu đến hai nguồn phóng xạ 
chứa trong một thanh màu trắng mà thanh này quét qua trường quan sát. Sự 
suy giảm thay đổi phụ thuộc vào năng lượng tia gamma. 
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Chương 5 


ĐIỀU TRỊ BẰNG PHÓNG XẠ VÀ ĐỒNG VỊ PHÓNG XA 
TRONG Y HỌC HAT NHÂN 


5.1, GIỚI THIỆU CHUNG 

Có ba cách điều trị băng bức xa, đó là: 

— Xã trị bằng chùm tia ngoài. 

— Xa trị bằng nguồn phóng xa kín (brachytherapy). 

— Xa trị bằng nguồn phóng xa hở. 

Xa trị bằng chùm tia ngoài bao gồm: các tia X mang năng lượng 
cao được tạo ra bởi mấy gia tốc tuyến tính, các tia X mang năng lượng 
trong khoảng 50-300KV, chùm tia garnma tạo ra từ máy Cobalt-60. Thêm 
vào đó, chùm electron ở nãng lượng megavolt cũng được sử dụng để điều 
trị các khối u tương đối nông sẽ cai thiện được độ chính xác hình học hơn 
các photon. Xa trị ngoài với các bức xạ hạt khác cũng đã được dưa ra như 
hạt neutron và chùm hạt tích điện như proton có thể dùng trong điều trị 
lâm sàng nhưng các thiết bị để tạo ra chúng lại rất đất, vì vậy chúng ít 
được sử dụng. 

Xa trị bảng chùm tía ngoài là một phương pháp phố biến nhất trong kỹ 
thuật xa trị. 

Xa trị bằng nguồn phóng xạ kín (brachytherapy): Brachytherapy là kỹ 
thuật điều trị sử dụng các nguồn đồng vị phóng xa đặt trong thể tích khối u 
để đưa ra một liều rất cục bộ nhằm tối thiểu hoá liều xa tới các mô lành bao 
quanh. Brachytherapy bị hạn chế khi thể tích khối u nhỏ.” 

Sự phát triển trong lĩnh vực này bao gồm việc sử dụng các nguồn 
phóng xạ có suất liều cao (high dose rate) nhỏ, có thể được đưa qua các ống 
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thông để đưa nguồn phóng xa tới chính xác khối u. Người ta có thể xác định 
được chính xác vị trí cân điều trị nhờ các kỳ thuật tạo ảnh hiện đại như siêu 
am. cộng hương từ, căt lớp điện toán... 

Điều (rị bảng v học hạt nhàn sử dụng các nguồn đồng vị phóng xu hở 
nhăm phân phối phóng xạ một cách thích hợp tới các khối u hay các cơ quan 
xác định. Đối với các rối loạn nhẹ như nhiễm độc tuyến giáp hay viêm khớp. 
điều trị bảng phóng xa cho phép lựa chọn phầu thuật hay trị liệu v tế. Trong 
điều trị nụ thư. người ta thường Xem xét phương thức là brachytherapy hay 
xụ trị băng chùm tia ngoài hày điều trị bàng hoá chất, điều đó phụ thuộc vào 
bạn thân môi cơ thể bệnh nhân và nó được sử dụng như môi phản của chiến 
lược điều trị nhảm mục đích chữa bệnh hay cho mục đích không chẻ và giảm 
bớt bệnh tật. 

Mức độ độc hại thường được hạn chế đối với các mỏ máu và vài ảnh 
hưởng phụ gặp phải. Khi đợt chữa bệnh được tiến hành. những hậu (qua 
lâu dài của việc điều trị bảng phóng xạ (ví dụ như rối loạn khả năng sinh 
sản, bệnh máu trăng hoặc các bệnh ung thư thứ cấp khác) được so sánh 
hợp lý với những nguy hiểm kèm theo và chấp nhận điều trị bằng hoá 
chất hay xạ trỊ. 


5.1.1. Các khối đồng vị phóng xạ từ xa (tele-isotope units} 

Trong một khối đồng vị phóng xạ từ xa, một nguồn đồng vị được gắn 
trong khối và được bố trí đẻ chiếu vào bệnh nhân theo yêu cầu. Trước đây, 
đồng vị phát tia y duy nhất được sử dụng trong các khối điều trị từ xa là 
radlum. Ưu điểm của radium là có chu kỳ bán rã rất dài (1620 năm) nên có 
thể coi thời gian điều trị là bất biến. Tuy nhiên. các khối radium có ba nhược 
điểm: nguy cơ dò khí phóng xạ radon. độ hoạt động thấp và năng lượng 
photon cao khiến cho việc chế tạo thiết bị chứa nguồn trở nên khó khăn. 
Hiện này, cacesium-]37 và cobalt-60 đã thay thế rađium trong các khối đồng 
vị phóng xạ !ừ xa. Caesium-l37 có mức nãng lượng tia ÿ hữu ích ở mức 
0,660MecV (hình 5-1) và chủ kỳ bán rã dài (30 năm). nhưng có độ hoạt động 
thấp và hiểm gặp trong các khối điều trị từ xa. Nó được sử dụng để thay thế 
cho radium trong các nguồn kín. 

Cobali-6Ð phát xạ tia y ở mức nàng lượng 1,17 MeV và 1,33 MeV 
(hình 5-1) và có độ hoạt động cao. Chu kỳ bán rã của nó cũng ngán tương 
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ưng (3.26 năm) khiến thời gian điều trị được điều chính tầng lên khoảng 
|%/tháng. Thời gian sử dụng của nguồn khoảng 3,5 năm. Phóng xa cobalt 
được bọc trong hai hộp chứa làm băng thép khòng rị. Kim loại cobalt được 
chẻ tạo đưới đạng các đĩa có đường kính L7mm và độ dày 2mm; 10 hoặc 12 
địa như vày được xếp chóng bên trong hộp chứa nhỏ, với các khoảng trống 
được lấp đây bởi các đĩa đồng. Sau đó, nấp hộp chứa được văn vít chặt và 
hàn kín. Hộp nho này sau đó được đật trong một hộp khác tươna tự. nắp hộp 
được bất vít và hàn chải. Nguồn được bọc hai lần sẽ vừa khít với giá đại 
nguồn đặc biệt trước khi được vận chuyển từ phòng chế tạo đồng vị phóng 
xã trong một khoang chứa đặc biệt, 

Một khoang chứa đẻ vận chuyên thường được thiết kế vừa văn mội 
cách chính xác với khối động vị từ xa sao cho nguồn thay thế có thể được 
thay thế vào đúng vị trí với khoảng gián đoạn nhỏ nhất trong cả chương trình 
điều trị. 


SH 


B 0,31 Mev 


TT 


5 0,51 Mev Y 1,17 Mev 
(95%) 






3 1,17 Mev 
(55) 






v 0,66 Mev 
(80% chuyển đổi trong) 


1.33 Mev 


S0R [j 


Hình 5-1: Lược đồ bán rã của caesium-137 (trải) và Coban-60 (phải). Chú ý rằng 
năng lượng tổng cộng đối với đường bản rã phia tay phải của caesium-137 
(0,57 MeV+0,66 MeV) cũng giống như đường bản rã phía bên trái (1,17 MeV). 


Tất nhiên, không thể làm ngừng lạt sự phát xạ tia gamma từ máy 
Coban-60, bơi vậy cần đến một số phương tiện để chặn chùm tra. Nguồn 
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được đặt trong một đầu chắc nặng, to được làm bằng chì hoặc uranium 
nghèo. Đầu này thường nặng khoảng 1 tấn đối với một nguồn coban-60 là 
200TBq (xấp xỉ 5000C¡). Có hai phương thức để chặn chùm tia. Trong hệ 
thống nguồn chuyển động, nguồn được gắn trên một phần có thể quay được 
và được quay thắng hàng với lỗ ra của chùm tia. Trong hệ thống nguồn cố 
định, một chốt quay sẽ chặn chùm tia. Nguồn và chốt được chuyển động bởi 
một mô tơ điện, và cũng đặt tải lên lò xo sao cho chùm tia sẽ được chặn tự 
động nếu mô tơ hoặc nguồn điện cấp bị dừng. Một nguồn 200BTq sẽ cho 
một đầu ra có suất liều là 0,013 Gy/giây ở khoảng cách một mét. 


5.1.2. Khối đa nguồn (multi-source units) 

Điều khiển phân bố liều không gian sẽ chính xác hơn nếu chùm tia từ 
một máy gia tốc tuyến tính được chuyển động quanh bệnh nhân theo một 
phương thức có điều khiển. Bằng cách kết hợp các trường chiếu từ nhiều 
hướng, sự phân bố liều có thể được điều chỉnh càng giống với hình dạng 
khối u càng tốt. Một vài hướng chùm tia thường được sử dụng trong điều trị 
bảng máy gia tốc tuyến tính và trong kỹ thuật xạ trị thông thường với nhiều 
chùm tia. 






Lõi nguồn 


⁄ Chó ,. .... 
| tì 4 ⁄ - Mu cô định và 
+)\\€/ H4), z“  “ các bộ chuẩn 
lv NG V Óx, À CC l k 
| ` về 2: 7: trực thứ cấp 
tủa # Ẳ 








Hình 5-2: Khối phẫu thuật bằng chiếu xạ có định vị sheffied 
(the sheffied stereotactic rađiosurgerry unit). Khi chốt hạ xuống, 
bệnh nhân được chuyển vào sao cho bộ chuẩn trực thứ cấp trong nắp 
được xếp thẳng hàng với các bộ chuẩn trực sơ cấp trong lõi nguồn. 
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Một vấn đề gặp phải khi sử dụng nhiều hướng phát chùm tia là sẽ mất 
nhiều thời gian hơn để đặt chùm tia ở các vị trí khác nhau và bệnh nhân có 
thể cử động trong thời gian đó. Một giải pháp cho vấn để này là sử dụng 
nhiều nguồn phát để cho nhiều chùm tia liên tục. Kỹ thuật này được mình 
hoa ở hình 5-2, trong đó có 201 nguồn Coban-60, đường kính Im, sử dụng 
để có một thể tích điều trị được điều khiển tốt. Phương thức này thường được 
xem như “phẫu thuật bằng tia xạ” (rađiosurgery) và được sử dụng để điều trị 
các khối u nhỏ trong đầu. Các khối u nhỏ và các dị tật động, tính mạch có 
thể được điều trị theo cách này. Một thể tích điều trị chỉ nhỏ cỡ đường kính 
4mm cũng có thể được tạo ra. Hiển nhiên. sự điều khiển vị trí bệnh nhân tốt 
là cần thiết để thể tích chiếu xa trùng với thể tích điều trị. 


5.2. ĐIỂU TRỊ BẰNG NGUỒN PHÓNG XẠ KÍN 


5.2.1. Giới thiệu chung 

Năm 2001 là năm đánh dấu 100 năm ngày ra đời của phương pháp 
xa trị áp sắt. Đây là phương pháp sử dụng các nguồn phóng xạ đặt ở trong 
hay gần mô thường đùng để điều trị bệnh ung thư. Trong 109 năm qua 
phương pháp này đã trải qua nhiều lần cải tiến về kĩ thuật để việc điều trị 
được tốt hơn. 

Có nhiều cách để phân loại phương pháp xạ trị ấp sát. Phương pháp 
này có thể được mô tả bằng trạng thái tiếp xúc của nguồn phóng xa tới mô. 
Ví dụ như nguồn có thể đặt ở trên bề mặt mô (suiface implant), ở trong mô 
(interstitial implant), ở trong khoang (intracavitary implant), ở trong ống 
(intraluminal implant) hay trong thời gian điều trị (intraoperative implan®), 
tiếp theo là việc phẫu thuật cắt bỏ khối u sau khi chiếu xạ. 


Ống dẫn (applicator) dùng để đưa nguồn phóng xạ tới mô có thể chứa 
nguồn tại thời điểm đặt ống (hot loading) hay ống dẫn có thể được đặt trước 
còn nguồn phóng xạ được nạp sau (after loading). Người ta có thể nạp nguồn 
sau bằng tay hoặc bằng máy (nạp nguồn từ xa). Nguồn phóng xạ có thể địch 
chuyển (cấy tạm thời) hay được giữ nguyên mãi mãi (cấy cố định). Nguồn 
được giữ trong vài ngày được gọi là nguồn có suất liều thấp (LDR&s), suất 
liều từ 0,4 đến 2 Gy/h (0,0067- 0,033 Gy/min). Nguồn có suất liều trung 
bình (MDR) là nguồn được cấy trong vài giờ, thường thì suất liều lớn hơn 
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2 Gv/h (0,033 Gy/mn) nhưng nhỏ hơn 12 Gv/h (0.2 Gv/min). Nguồn chỉ có 
mặt trong vài phút được gọi là nguồn suất liều cao. suất liều ở đây lớn hơn 
|2 Gv/h. Thông thường việc điều trị bằng HDR cần phải chiếu xạ trong suốt 
thời gian điều trị, nhưng một dạng đặc biệt của HDR là suất Hểu xung 
(PDRS) có suất liều từ I đến 3 Gy/h (0,017- 0,03 Cyimm) chỉ cần phát vài 
phút mỗi giờ hay trong khoảng thời gian điều trị được xác định trước. 

Gần đây nhiều dạng tổ chức ung thư trong cơ thể được điều trị băng xa 
trị ấp sát, Ở đây trình bày một số phương pháp xạ trị áp sát điển hình như 
điều trị ở đa, não, tuyến tuy, ống đản mật, gan, các mô mềm. trực tràng, cô 
tử cung, niệu đạo... Các bệnh ung thư phụ khoa điều trị bằng phương pháp 
này cho thành công rất lớn. Tuy nhiên một số phương pháp xạ frị áp sát áp 
dụng cho một số dạng ung thư lại hoàn toàn thất bại, 


Ứng dựng mới nhất của xa trí úp sát thuộc về mạch, trong mạch, thành 
mạch... thể hiện khả năng của xạ trị áp sát trong việc ngăn ngừa chứng tái hẹp 
trong cả động rạch lớn và nhỏ. Bệnh thiếu máu cục bộ ở tìm do hẹp động 
mạch vành thường được điều trị bảng tạo hình động mạch vành. Tuy nhiên sau 
vài tháng chứng bệnh này lại xảy ra. Ứng dụng việc chiếu xa tới các động 
mạch bị hẹp trong lúc tạo hình có thể ngăn ngừa sự tái hẹp và kiểm tra thử 
nghiệm dang được thực hiện. Các động mạch vành nhỏ và các động mạch 
ngoại biên lớn đều điều trị bằng phương pháp này. 

Một thương tổn được chiếu xạ bằng các tia gamma bằng cách sử dụng 
một lượng nhỏ đồng vị phóng xạ đặt trong một ống hoặc mội đây và được 
đưa vào trong mô cần điều trị. Các nguồn phóng xạ này được đãt mội cách 
chính xác vòng quanh hoặc bên trong thương tốn này. Rađi đã được sử dụng 
nhiều năm cho mục đích này. Năng lượng photon tia gamma của rađi vào 
khoảng ! McV, và tấm lọc platin 0,5mm (hoặc tương đương) được sử dụng 
để loại bỏ các hạt anpha và beta. Rađi có thẻ phát ra tia gamma có năng 
lượng lên đến 2,4 MeV, do vậy bắt buộc phải sử dụng một màn nặng quanh 
bệnh nhân với các ống phóng xạ rađi. Một vấn đề nữa là sự tang khí rađon 
trong ống, mà ống này lại không được chứa bất kỳ chất 8ì gây nguy hiểm. 
Sau đó, “Co (1,17 và 1,33 MeV. chu kỳ bán rã 5,26 năm) và !ỦCs 
(0,66 MleV, chu kỳ bán rã 30 năm) đã thay thế rađi. nhưng đồng vị phóng xạ 
được sư dụng rộng rãi nhất hiện nay là iđi '°®Ir (0,61 MeV, chu kỳ bán rã 
74 ngày). 
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5.2.2. Chương trình xa trị áäp sát 
3.2.2.1. Các phương pháp xạ trị áp sát 


Một nửa trong tổng số các bệnh nhân ung thư điều trị bằng chiếu xạ. 
Trong số đó có từ 5% đến 15% điều trị bảng xa trị ấp xát. Có nhiều dạng tô 
chức tung thư có thể được điều trị bảng các phương pháp của xạ trị áp sát, 
Bang 5-1 đưa ra một phần danh xách. Tuy nhiên, có nhiều cách để tiến hành 
một lần xạ trị áp sát. Ví dụ. sau khi gài đầu ống thích hợp vào trong khe hở 
từ vùng đáy châu vào trong tuyên tiên liệt, tuyến này có thẻ được cấy nguồn 
phóng xa tạm thời, được cây có định nếu sử đụng nguồn 1,DR hay được điều 
trị từng phản rếểu sử dụng nguồn FHI2R. Tương tự như vậy. bệnh ung thư phụ 
khoa thường được điều trị hoặc bàng nguồn I.I2R hoặc nguồn HDR. Các 
cách khác nhau của xa 1rị áp sát đều có giá trị song chúng không nhất thiết 
đưa ra Kết qua giỏng nhau. Trước khi đi đến chấp nhân một phương pháp xa 
trị nào đó đối với một tô chức cụ thể, cần xem xét kĩ tài liệu, nghiên cứu các 
vận đề quan trọng. Việc tìm hiểu thấu đáo tất cả các phân tích về tác động và 
biến chứng là cần thiết. Một số thử nghiệm ngầu nhiền đã từng được thực 
hiện sử dụng xạ trị áp sát và có nhiều trường hợp thành công nhưng cần phải 
thử nghiệm ở nhiều bệnh nhân để đưa ra kết quả thống kế đúng đắn về các 


tác động của nó. 


Bảng 5-1: Một số chương trình điều trị ung thư bằng xạ trị áp sát 
thông thương 
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cơ thể 


Nguyên tố . s 
: '- Phương liên 
phóng xạ 


BS. ¬.-‹ 





Cs-137 | ORR.Rm 





Ir-182 OE,E,Em 

Phu khoa 
| Ir-†82 Oh ,E,Rm 
HDR Ir-T182 F ,HDRE 





—ễ—-—ễ—ễ——— ————.. - —— !- - -¬ -— ...tn I— =---—-=—— 


LDR | Ir-192_ 





l85 
hftps://tieulun.hopto.org 


¬. " ¬ 







Tuyến Pd-103 
tiền liệt | lS lr-182 OE,E,Rm 
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ca 7a... =ï=“.“.znS r mS=. ...ẽ=—.== 


OR,R,HDE 


OR,R,HDR 


—————r›¬+—x.Lm mm 


-  OR.R,Rm 
OR.R.Rm 


ÍC: trong khoang LDR: suất liểêuthấp — MẪH: nạp nguồn nóng 

IS: trong kế hở PDR: suất liều xung  OR: phòng điều trị 

[L: trong ống HDR: suất liều cao R: chụp X-quang 

SM: bề mật MA: nạp nguồn sau bằng tay Rm: phòng bệnh nhân 

P: cố định RA: nạp nguồn sau từ xa €: phòng chuyên khoa 

5.2.2.2. Các nhân tố trong thiết kế chương trình 

Ngoài các tác động một số nhân tố cũng thường được xem xét trong 
thiết kế một chương trình xa trị áp sát. Việc chọn lựa kỹ thuật xạ trị cụ thể 
nào phụ thuộc vào loại bệnh, số lượng bệnh nhân được điều trị, tổng số tiền 
đang có, trình độ của các nhân viên hỗ trợ và kinh nghiệm có trước của ung 
thư học phóng xạ với phương pháp xa trị này. Thông thường không có kỹ 
thuật xạ trị áp sát nào là tốt nhất trong việc điều trị tất cả các dạng bệnh ung 
thư. Việc có nhiều kỹ thuật xa trị là cần thiết. Ta thấy sử dụng kỹ thuật nạp 
nguồn từ xa cho các thiết bị điều trị với số lượng bệnh nhân lớn (25 bệnh 
nhân mỗi năm) thì sẽ phù hợp và có hiệu quả cao hơn là dùng kỹ thuật này 
với các thiết bị điều trị số lượng bệnh nhân nhỏ. Với loại này ta sử dụng kỹ 
thuật nạp nguồn sau bàng tay có lẽ phù hợp hơn. 
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Với các thiết bị đang cân nhắc thay thế nạp nguồn sau băng tay thành 
nạp nguồn sau từ xa thì việc xem xét chương trình một cách cần thận là cần 
thiết. Bởi vì việc thiết kế gượng ếp một số bộ nạp nguồn sau từ xa không thể 
dùng điều trị cho tất cả các tô chức cơ thê. Ví dụ như nhiều bệnh nhân ung 
thư phụ khoa được điều trị kết hợp piữa nạp nguồn sau băng tay vào các ống 
trong tử cung hay cấy vào các kẽ hở. Một số bộ nạp nguồn LDR từ xa không 
thề thực hiện phương pháp điều trị kết hợp này. Trên thực tế ta cần đánh giá 
xem bệnh nhân có thích hợp để điều trị hay không. Ví du không phải tất cả 
các bệnh nhân ung thư phổi xạ trị bằng nguồn HDR có thể lắp đặt các ống 
mà không gây tổn hại gì. Kể từ đây khi lập kế hoạch thay thế điều trị bằng 
tay thành bộ nạp nguồn từ xa chúng ta cần nhìn lại một cách cẩn thận việc 
điều trị trong vòng vài năm gần đây để có được sự đánh giá thực tế về số 


lượng và dạng chính xác của việc điều trỊ. 
5.2.3. Nguyên tð phóng xạ và các đặc tính của chúng 
5.2.3.1. Lịch sử sử dụng 


Ít nhất có I6 nguyên tố phóng xa (radium-226, radon-222, cobalt-ó0, 
cesIium-l 37, øold-I98, tantalum- 152. Iridiumn-L92, 1odine- 125, paHladium- 13, 
sirontIum-9Ö, ruthnium-LÔ6, amerlclum-24l, samariumn-l45, terbium-l69, 
californium-252, selenium-75) được sử dụng làm các nguồn kín trong điều trị 
áp sát. Nhưng chỉ có 6 nguyên tế thường xuyên được sử dụng. Radium-226 và 
radom-222 tuy đã ngừng sử dụng nhưng do tính lịch sử nên chúng vẫn còn 
anh hưởng đến các khái niệm xa trị áp sát. Ruthenilum-l06 được sử dụng ở 
châu Âu trong điều trị mắt nhưng không được sử dụng ở Mỹ. Gold-198 thì bị 
han chế sử dụng do có thời gian bán rã ngăn (2,7 ngày). Các nguyên tố khác 
vì một số lí do nên cũng không được sử dụng nhiều trong thực tế, 

5.2.3.2. Sáu nguyên tố phóng xạ quan trọng 

Sáu nguyên tố thường được sử dụng như những nguồn kín là cobalt-60, 
cestum-]37, iridium-L92, todine- 125, paHadiumn- Ø3 và strotttm-90/ ytrIum-9Ô. 
Tuỳ từng điều kiện xạ trị mà một trong các nguồn này được sử dụng, hoặc 
thậm chí sử dụng kết hợp để tăng hiệu quá điều trị. Bảng 5-2 và bảng 5-3 
đưa ra các thuộc tính vật lí của 6 nguyên tổ phóng xạ này. 
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Bảng 5-2: Các thuộc tính vật lý của các nguyên tố phóng xa hiện 
dang sử dụng trong xa trị áp sát. 
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Bảng 5-3: Các thuộc tính của các nguyên tố phóng xạ hiện đang 
sử dụng trong xạ trị áp sát 
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5.2.4. Xa trị áp sát nạp nguồn bằng tay 

5.2.4.1. Tổng quan 

Trong 50 năm đâu ứng dụng phương pháp xạ trị áp sát tức là đến 
những năm 50 của thể ký trước thì cách nạp nguồn băng tay được sử dụng 
phô biến. Ngày nay, mặc dù vấn đề bảo vệ an toàn chiếu xạ được quan tâm 
nhưng phương pháp này vân được sử dụng rộng rãi hơn phương pháp xa trị 
áp sát nạp nguốn sau từ xa. 

Việc quyết định điều khiển nguồn bằng tay sẽ ảnh hưởng đến tất cả 
các thành phần trong chương trình điều trị bao gồm applicators. eiường bệnh 
nhân. an toàn bức xạ. điều khiến nguồn. định vị nguồn và các vấn đề khác 
liên quan. Do vấn đề an toàn bức xạ. nạp nguồn sau bảng tay thường thực 
hiện băng nguồn LDR mặc dù trước đây đã từng dùng nguồn HDR. 

5.2.4.2. Các nguồn thông dụng 

® Cobalr-60) 

Cobalt-60 là nguồn có hãng số air-kerma lớn nhất trong các nguồn xạ 
trị áp sát, nhưng thời gian sống của nó lại ngán. Vì thế Co-60 không có tính 
thực tế khi sử dụng để cấy cố định. 
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bên ngoài 


Hình 5-3: (a) Một ống Cesium-137 loại Amersham model CDCS-. (b) Ống 
Cesium-137 loại 3M model 6D6C của Amersham. 
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Một khả năng của phương pháp xạ trị nạp nguồn băng tay là sử dụng 
ống cesium-137 được cấy cố định để điều trị ung thư phụ khoa. Ống này 
thường được thay thế bởi nguồn iridium-192 cấy trong những kẽ hở. 

Sự tương thích giữa chu kì bán rã dài (30 năm) và năng lượng trung 
bình (0.66 MeV) của cesium-l37 đơn năng đã làm nó trở thành nguồn thay 
thế phổ biến của rađium-266. Có 2 cách thiết kế ống cesium-137 (hình 5-3). 

® S/rofiiim-90 

Ngoại trừ việc xạ trỊ trong mạch máu, strottum-90 thường được sử dụng 
trong những applicator để diều trị mát (hình 5-4). Hoạt độ phóng xạ trong 
applicator từ 10 mGCi (37 MBq) đến 50 mCi¡ (185 MBAq) và đường kính nằm 
trong dải từ 12mm đến L8mm với độ cong được thiết kế phù hợp với mắt. 





Hình 5-4: Một applicator Stronti-90 dùng để điều trị mắt. 


® lrrdium-192 

Nhiều cách xạ trị ấp sát bằng tay được thực hiện với iridium-192. 
Nguyên tố phóng xạ này có chu kì bán rã vừa phải (73,83 ngày) và phổ của 
năng lượng tia gamma phức tạp (giá trị trung bình 0,38 MeV) thể hiện hoạt 
độ riêng cao (450 Ci/g). Nó được sử dụng trong xạ trị ấp sát nạp nguồn bằng 
tay dưới một vài dạng thiết kế như những hạt trong mảnh nylon với độ phóng 
xạ từ vài phần mười millicurie tới vài millicurri hay những cuộn dây. 
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® lodine-I25 


Iodine-125 có chu kì bán rã trung bình (59,4 ngày) phát ra tia gamma 
năng lượng thấp và tia X với năng lượng nhỏ hơn 0,0355 MeV. Năng lượng 
thấp cho phép độ dầy lớp che chắn bằng lá kim loại chỉ cần vài phần mười 
milimet và sử dụng được nhiều loại applicator mà các nguyên tố phóng xạ 
khác không sử dụng được. 

e® Palladrium-T03 

Nguồn Palladium-103 với chu kì bán rã ngắn (16,97 ngày) giải phóng 
tia X đặc trưng với năng lượng từ 20 keV đến 23 keV. Nguồn điển hình có 
hoạt độ trên 5 mCi (185 MB4) tạo ra suất liều cao hơn so với những nguồn 
iodine-125 thông thường. Để cấy cố định, nguồn palladium-I03 được sử 
dụng nhiều như là một nguồn thay thế của iodine-I25, nó cố độ phóng xạ 
cao hơn (tương ứng suất liều hấp thụ cao hơn) và chu kỳ bán rã ngắn hơn. So 
với iodine-125 nó được xem là thuận lợi hơn trong việc điều trị những tổ 
chức ung thư phát triển nhanh. 
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Hình 5-5: Viên palladium-103 model 200. 


5.2.3.4. Applicators 

Có ít nhất 18 dạng tổ chức cơ thể điều trị bằng xạ trị áp sát. Việc chọn 
phương pháp bằng tay được quyết định khi xem xét khả năng tới gần các tổ 
chức cơ thể của nguồn và khả năng chứa nguồn của các tổ chức này, đặt 
nguồn tạm thời hay cố định. Hình dạng applicator tuỳ thuộc vào dạng tổ 
chức cơ thể và cách thức cấy (tạm thời hay cố định). Nếu là cấy tạm thời thì 
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chúng hoặc là loại trên bề mặt hay trong khoang, trong kẽ hay trong ống. 
Các cách áp dụng xạ trị băng tay được thiết lập và gần đây xuất hiện một vài 
đối mới. Do đó “kỹ thuật hiện đại” gồm có thiết bị đo được sử dụng rộng rãi 
nhiều năm nay. 

Phương pháp đặt nguồn phóng xạ tại bề mặt phù hợp với điều trị 
những thương tổn nông trên những bề mặt có thể dễ dàng tới gân được (da, 
mát). Người sử dụng thường tạo khuôn từ những chất liêu tương tự mô cơ 
thể, từng sử dụng trong phần lớn các phương tiện xạ trị. 

Các khoang lớn (âm đạo. tử cung) thích ứng với những applicator đặt 
trong khoang được thiết kế đặc biệt. Các ống có thể tiếp xúc (thực quản, ống 
dân mật) thích hợp với những dạng thiết kế khác nhau của các ống thông 
(catheters). Applicators đặt trong kẽ được sử dụng nhiều để đưa vào các bộ 
phận ngoài cũng như các bộ phận năm sâu bên trong (tuyến tuy, tuyến tiền 
liệt) (hình 5-6). 
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Hình 5-6: Một số loại applicator đặt trong khoang được thiết kế cho các nguồn 
phóng xạ tải sau (hàng trên, từ trái qua phải). 
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5.2.5. Xa trị áp sát nạp nguồn sau từ xa 

5.2.5.1. Tổng quan 

Việc điều khiển các chất phóng xa sau khi đã được nạp vào trong cơ 
thể người đòi hỏi các thiết bị khá phức tạp và các kỹ thuật viên nhiều kinh 
nghiệm. Các thiết bị dùng nguồn phóng xạ suất Hiểu thấp (LDR) và suất Hiểu 
cao (HDR) đã được bát đầu đưa vào điều trị cho người từ thập ký 6Ö và vận 
dang phát triển mạnh vào thời điểm này. Tuy đã phát triển ở Mỹ, nhưng vì 
công nghệ đồi hỏi kỹ thuật cao và đầu tư bạn đầu lớn nên ở Việt Nam hiện 
nay việc điều trị này vẫn chưa được thực hiện. 

5.2.8.2. Tính chất của nguồn 

Nguồn phóng xạ dùng trong việc điều trị là các nguồn phóng xạ phổ 
biến, bao gồm các chất sau đây: 

— Cobalt 6Ö 

— €Cesium 137 

— lrtdtum 192 

Các thông số đặc 1rưng riêng của mỗi chất được cho ở trong bảng 5-2 
và bảng 5-3. Cobalt 60 là nguyên tế đầu tiên được sử dụng nhưng nó có chu 
kỹ bán rã nhỏ (5,261 năm) và năng lượng phát ra lại lớn (1,17 MeV và 1,33 
MeV). Với năng lượng đó thì tia gamma phát ra có thể đâm xuyên một lớp 
chì dày 1,lem. Vì lí do trên nên hiện nay Cobalt 60 đã không được khuyến 
khích sử dụng cho việc điều trị LDR mà được ứng dụng chủ yếu cho việc 
điều trị tia phóng xa liều lượng cao (HĐR). 

Đối với chất Cs-L37 thì có hoạt độ phóng xa thấp hơn (1ÔCi/g), nó chỉ 
phát ra một mức nãng lượng gamma là 0,66MeV. Nó có khả năng đâm 
xuyên qua lớp chì kém hơn. 

Dưới đây là danh sách những chất đồng vị thường sử dụng và những 
thuộc tính của chúng. Trước đây, rađi là chất đồng vị sơ cấp sử dụng trong 
brachytherapy. Do radi có chu kỳ bán rã lớn và năng lượng cao nên nó được 
thay thế bởi cesium (Cš), vàng (Au), và chất i-rít (Ir). Những chất đồng vị 
này có chu kỳ bán rã ngăn hơn rađi và có thể quản lí để đàng hơn bởi vì 
chúng có năng lượng thấp hơn. 
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Bảng 5-4: Danh sánh các đồng vị thường sử dụng 





———n tHrmmmmmm———T———— 
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Cestum 137 301 0,662 Mev 


——-—-.--.—- m-¬ 


: 11cm PDb 
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lodine-125 60,2 ngày | 0,028 MeV 


Iridlum 192 | 74,2 ngày 0,38MeV- ¬ 490Giq - 1Q Jcm 


——PL_ 


9.2.5.3. Thiết kế và hoạt động 

Các đặc tính chưng của phương pháp xạ trị ấp Sát: 

— An toàn cho nguồn bức xạ 

- Nguồn cấp chất bức xa 

- Hệ thếng điều khiển tại chỗ hay từ xa 

— Điều khiến mức độ, Hiểu lượng của nguồn phát 

— Dân truyền nguồn bức xạ trên ống dân 

— Các thiết bị phụ trợ để giữ chất phóng xa tronp quá trình điều trị 

= Bảng điều khiên nhằm kiểm soát lượng tia phát ra từ nguồn phóng xạ 
đã được chọn lựa 

Trong quá trình điều trị, khi đã xác định được vị trí khối u cần đưa 
chất phóng xạ tới, người ta dùng các thiết bị phụ trợ để đưa chất phóng xạ 
vào tronp mô cơ thể đề điều trị. Nghiêm cấm việc dùng tay không để tiếp 
xúc với chất phóng xa. 

Ngoài ra, hệ thống thiết bị phải đủ nhỏ gọn để có thể chạy với nguồn 
pin riêng để phòng trường hợp bị mất điện lưới. 

Các thiết bị xa trị áp sát cơ bản: 

— Máy chiến: 

Xa trị áp sắt thường bao gồm một máy chiếu để quan sát tiến trình của 
công việc. Nó đời hỏi không gian khoảng 1,5m để có thể đặt máy chiếu. 
Tuy nhiên. trong một số trường hợp người ta cũng sử dụng các máy chiếu 
lớn hơn. 
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Hệ thống máy chiếu có trọng lượng từ IÔOkg đến 250kg. Nó có hệ 
thông chứa nguồn phóng xạ ở trong. Vỏ khoang chứa phóng xạ làm bằng vật 
liệu vonÍram. 

— Bảng điều khién: 

Bảng điều khiến được thiết kế chuyên đụng cho từng loại máy khác 
nhau. Nó có độ phức tạp và khả năng điều khiển như bàn phím máy tính. 
Ngoài ra, bảng điều khiển được kết nối với hệ thông vL xử lí và các phần 
mềm chuyên dụng để kiểm soát nguồn phóng xạ và các quá trình hoạt động 
của máy. 

Trong xạ trị liều thấp thì bảng điều khiển thường gân trực tiếp vào máy 
nhưng còn đối với xạ trị Hều cao thì bảng điều khiển phải đặt từ xa để đảm 
bao độ an toàn cho người vận hành. 

Bảng điều khiển thường có các nút cơ bản như đóngnở nguồn tắ/mở 
đèn... Hệ thống lập trình giúp cho hệ thống tự động hoạt động theo các chương 
trình lập trình sẵn trong các trường hợp mà nguy cơ không an toàn là cao. 

Ngoài ra, một số máy còn có khả năng lưu trữ các chế độ điều trị và 
các chương trình lập trình điều trị sẵn có cũng như các chương trình lập trình 
cho các chế độ điều trị đặc biệt. Hơn nữa, các máy xa trị áp sát còn phải có 
khả năng kết nối với máy in đề có thể in ra giấy các thông số cần quan tâm, 

— Chỉ số điểu khiển: | 

Trong xa trị áp sát thì việc điều khiến nguồn rất quan trọng. Đối với xạ 
trị liều cao thì nó có hệ thống điều khiến liều lượng nguồn bảng nút văn còn 
đối với xa trị liều thấp thì người ta điều khiển liều lượng nguồn bằng hệ 
thông từ. 

— Vận CHUYỂN NGHỒN: 


Quá trình vận chuyển nguồn đựợc hiểu là quá trình đưa chất phóng xạ 
đến mô của bênh nhân thông qua các đường ống dẫn nguồn. Quá trình đấy 
nguồn phóng xạ đến mô được thực hiện bảng hệ thống khí nén, chất phóng 
xa được để ở đầu ống và được đầy đi bàng áp lực không khí trong cáp đân. 
Độ dài của cáp dẫn có thể thay đối được tuỳ thuộc vào khoảng cách từ 
nguồn đến mô, đối với điều trị xạ trị áp sát liều cao thì độ dài khoảng 
90Ó mịn đến 15DÔ mm. 
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— Chế độ khẩn cấp 

Khi chế độ khân cấp được thí hành thì ngay cả trường hợp điện lưới 
cùng cấp cho máy đã bị mất thì nguồn điện pin trong máy vẫn hoạt động và 
nó tiến hành các công việc sau: 

- Rút nguồn phóng xa ra khởi cơ thể bệnh nhân. 

— Thu lại các cáp dân nguồn phóng xa. 

— Cảm các áp lực không khí tác động lên mô. 


— Thực hiện các chế độ cảnh báo bằng loa, led... 


5.2.6. Quản lý và lưu giữ các nguồn kín 

Bức xạ gamma và beta từ các nguồn kín là một mối nguy hiểm. Tuy 
nhiên, trừ khi nguồn bị phá huy thì sẽ không có nguy hiểm nào xảy ra. 
Chúng luôn được gấp bằng các kẹp. không được cầm trực tiếp bằng tay. 

Trong hâu hết các trường hợp, các nguồn phóng xạ này được đại vào 
một cách tự động, kỹ thuật này được gọi là “?4 r xưa” (remoie diiet 
loading). Các nguồn này được giữ ở một nơi an toàn và được dẫn vào một 
ống tới một applicator, applicator này được đặt gần với thể tích điều trị. 
Trong quá trình chăm sóc bệnh nhân, nguồn mày trở về một cách tự động tới 
vị trí an toàn và chỉ được thay thế sau đó. Bằng cách này, liều xạ tới các 
nhân viên y tế và khách tham quan sẽ được giảm một cách đáng kể. 

Những nguy hiểm do bức xạ gây nên có thể được giảm khi có ít thời 
gtan tiếp xúc với nguồn phóng xạ, tăng khoảng cách tới nguồn và có sử dụng 
màn chắn. Bất kỳ quá trình vận hành nào đều đòi hỏi có kỹ năng, như các 
kim rất mảnh, cần được tiến hành với các nguồn xác định không có tải. Một 
bàn chỉ (lead bench) được sử dụng với các nguồn có độ hoạt động cao hơn. 
Các nguồn được lưu giữ trong mội tủ sắt có khoá, có che chắn với môi số 
ngăn kéo. Môi ngăn kéo sẽ được trang bị một số nguồn. Tất cả sự chuyển 
động của các nguồn này tới và từ tú đều được ghi vào một quyển số. 

Các nguồn này đều đã được khử trùng bằng oxit etilen, hoá chất hoặc 
đun sôi. Trong trường hợp đun sôi, nhiệt độ cực đại được giới hạn ở I§ÚŒC, 
Môi nguồn cần được kiểm tra xem có bị dò không trước khi khử trùng và bất 
ky lúc nào nghi ngờ bị phá huy. 
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9.2.6.1. Sự kiểm kê các nguồn phòng xạ 

Cúc HgHÓH CỔ tĩnh 

Việc đảm bảo chất lượng các nguồn phóng xa bắt đầu bằng việc thiết 
lập và duy trì sự kiểm soát danh mục các nguồn. Sự kiểm soát này nên tính 
đến cả việc bố sung sự mô tả về thông số nguồn, tên hãng sản xuất, loại 
model nguồn. số hiệu model, cấu tạo hoá học của các nguyên tố phóng xa, 
trang thái vật lý của nó (ví dụ cesium-l 37 tồn tại ở đạng hình cầu nhỏ), các 
kích thước vật lý (chiều dài, bán kính trong. bán kính ngoài, độ dầy) của các 
vật liệu che chắn, ngày mua, chứng chỉ về tính phóng xa hay báo cáo tương 
đương về hoạt độ phóng xạ. số hiệu nhận dạng nguồn và các thông tin thích 
hợp khác. 

CC HGHỒN tạm thời 

Dữ liệu cản đối với nguồn tạm thời cũng giống như nguồn cố định, 
ngoại trừ số hiệu thực tế và sự định vị các nguồn này tại những thời điểm 
thay đổi. Tại Mỹ sự kiểm kẻ hàng quý đối với cả nguồn cố định và nguồn 
tạm thời là yêu cầu đã có từ lâu. tuy nhiên bây giờ đã thay đối với tần suất 6 
tháng một lần. 


5.2.6.2. Quản lý nguồn 

Các phương HIÊN 

Việc quản lý các nguồn cố định và tạm thời cần có phương tiện cất giữ 
thích hợp. Các phương tiện. thiết bị và các kĩ thuật để cất giữ, chuẩn bị để sử 
dụng và sử dụng nguồn đã thay đổi ít nhiều so với trước đây. Phòng cất 
nguồn nên được chiếu sáng, có khung, có móc treo để giữ forcept và các 
công cụ khác và có các lớp bề mặt đổi màu để dễ đàng nhận ra nguồn bị yếu 
đi. Monitor quan sát vùng chiếu xạ có cả báo động nhìn thấy và nghe thấy, 
thiết lập ngắt tạt thời điểm trước khi chọn liều chiếu thấp là một công cụ bảo 
vệ tuyệt vời sẽ cảnh báo các cá nhân về sự có mặt của nguồn không được che 
chăn. Ống đếm Geiger-Mueller với năng lượng thấp và detector nhấp nháy 
có thể sử dụng trong phòng đặt nguồn để xác định nguồn bị yếu đi, quan sát 
tất cả các thứ chất lượng kém rời khỏi phòng và xác định xem có ống thông 
nào sau khi tháo khỏi cơ thể bệnh nhân vẫn còn chứa phóng xạ. 

Thông thường các nguồn cố định được cất giữ trong một kho chuyên 
dụng thiết kế an toàn để giữ cho liều chiếu xa bể mặt nhỏ hơn 20 mSv/h 
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(2mR/h). Các nguồn tam thời như iridiun-192 thường được cất giữ tron các 
Confainer trên tàu hay các container chì khác. các container nay được cất 
trong phòng có lớp tường bằng chì. Để ngăn ngừa sự thiệt hai của các nguồn 
DỊ suy yếu,tất cả các khe hở nhỏ trong phòng nên được bao phủ băng các vậi 
liệu chắn tia phóng xạ. 

Hệ thống quan xát 

Một bảng điều khiển hữu hình (như một hệ thống trên máy tính cơ sở) 
là công cụ hữu ích để theo đõi sự dịch chuyển và quay trở hại của nguồn, 
Môi thời điểm một nguồn được di chuyến và quay vẻ tươn ø Ứng với một núi 
thay đổi màu trên bảng điều khiển hay môi đầu vào được tạo trong chương 
trình máy tính. Nút thay đổi màu được sử dụng để cho biết nguồn đang ở 
(rong bệnh nhân. 


0.2.6.3. Hồ sơ sử dụng 

Nhật ký sử dụng ghi tại lưu lượng của nguồn từ phòng chứa nguồn tới 
phong bệnh nhân hay khu vực sử đụng khác và sự quaY trở lại của nó. Sử 
dụng số hiệu đầu vào có thứ tr để theo dõi việc sử dụng ngưồn. Hồ sơ được 
để xuất bao gồm: 

— lên bệnh nhân và số hiệu bệnh nhân; loại ung thư và bác sĩ điều trị; 
độ phóng xa và cường độ của nguồn tại thời điểm thực hiện chiếu xa. 

~ Hình thái vật lý của nguồn khi lấy từ phòng chứa nguồn. 

— Ngày, giờ và người đang lấy nguồn. 

— Hình thái vật lý của nguồn khi quay lại phòng chứa nguồn ngay sau 
khi thực hiên. 

— Hình thái vật lý và độ phóng xạ hay cường độ của nguồn thực tế sử 
dụng trong bệnh nhân. 

— Hinh thái vật lý, số lượng và độ phóng xạ hay cường độ của nguồn 
quay lại phòng chứa nguồn tại thời điểm kết thúc việc điều trị. 

— Ngày, giờ và tên của nguồn đang quay về riêng rẽ. 

5.2.6.4. Phương tiện vận chuyển 

Nhiều thiết bị có thể sử dụng cho việc chuyên chở nguồn từ phèng cất 
giữ tới phòng thực thị. Liều chiếu xạ bề mặt trên các thiết bị vận chuyển nên 
nhỏ hơn 100 mSv/h. Các thiết bị vận chuyển nhiều ngăn cho phép chờ các 
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nguồn có mã khác nhau hay các nguồn có độ phóng xạ khác nhau sử dụng 
với từng bệnh nhân. Trong một lần vận chuyển nên có người đi cùng để xác 
nhận nguồn. Sự sắp xếp nguồn trong các container vận chuyên cần cần thân 
để loại trừ những lầm lẫn có thê xảy ra trong phòng bệnh nhân khi nguồn 
được chuyên cho người sử dụng để đặt vào bệnh nhân và khi đưa nguồn 
quay trở lại nơi cât gIữ. 

5.2.6.5. Phòng bệnh nhân 

Phản lớn việc điều trị với nạp nguồn sau bằng tay xây ra trong phòng 
bênh nhân. riêng việc cấy nguồn thường xảy ra tronp phòng phâu thuật. Khi 
có lệnh điều khiển phát xạ nên sử dụng các lớp che chăn di động để giảm 
liều chiếu xạ tới các cá nhân điều khiến nguồn. 

5.2.6.6. Sử dụng nguồn 

Các nguồn cesium-137 kín thường được thiết kế với thời gian sử dụng 
mong muốn là 1Ö năm. Phần lớn những người sử dụng đã sử dụng chúng quá 
[0 năm nếu không có sự cố xảy ra. Tuy nhiên sau một thời gian nguồn phải 
được thay thế bởi vì suất liều của chúng bị giảm. 


5.2.7. Đặc trưng của các thiết bị LDR 

Các thiết bị LĐR có các ứng dụng với các cách điều trị cụ thể sau: 
— Aflerloadng Buchler (Buchlcr GŒmbH, Germany) 

— Curietron Oris (CIS-US, France) 


— MicroSelectron LDR và %lectron LOR (Nucletron EngIneering BV, 
Neitherland) 


— Minirad (Isotopen- TechnIk Dr. Sauerwein, Cermany) 

~ Intel- Pal (Intel-Pal GmbH. OØermany) 

Trong những năm 90 của thế kỷ trước. người ta đã chuyển từ phương 
pháp đấy nguồn phóng xa đến mô (suất liều xung) sang điều trị bằng phương 
pháp LDR. 

Cả sáu phương pháp liệt kê ở trên thì chỉ có phương pháp 
MicroSelectron LDR còn tiếp tục được sử dụng do liều phóng xạ trong 
trường hợp này là nhỗ và có thể tác động ở một mức độ Ít gây nguy hiểm 
cho nhân viên điều trị. 
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Minirad: 





Hình 5-7: Thiết bị điều trị Minirad 


Thiết bị điều trị Minirad cho xạ trị áp sát suất liều thấp có hình dáng 
như hình 5-7. Nó có khả năng điều trị cho vài bênh nhân cùng một lúc. Thiết 
bị sẽ ngưng kết nối với bệnh nhân khi quá trình truyền chất phóng xạ đến 
bệnh nhân hoàn tất. Nguồn phóng xạ cho mỗi bệnh nhân thì được giữ trong 
các ngăn chứa khác nhau và thiết bị có khả năng chứa đến 14 ngăn như vậy. 
Các chất phóng xạ đã được giữ và được lập trình sản quy trình hoạt động của 
chúng khi được đưa vào cơ thể bệnh nhân. 

Selectron- LDR: 

Dùng cho việc chiếu xa liên tục và kiểm tra bệnh nhân. Thiết bị có thể 
chứa lên tới 48 ống chứa nguồn '`“Cs với hoạt độ từ 370 MBq đến 1,48 GBaq 
và bao gồm 6 kênh (dùng để điều trị nhiều bệnh nhân) hoạt động nhờ khí 
nén. Bộ phận vi điều khiển sẽ điều chỉnh và đưa nguồn tới các phần của cơ 
thể bệnh nhân. 
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Hình 5-8: Cơ cấu sắp xếp nguồn trong một thiết bị Selectron LDR. 


Thiết bị bao gồm những miếng nhỏ nằm giữa các nguồn phóng xạ để 
nhảm mục đích phân bố liều phóng xạ cho hợp lí. Đi cùng với nó là những 
phần tử phóng xạ nhỏ dùng để điều trị bằng phóng xa. 

Hệ thống đặt kế hoạch điều trị bằng nucletron có thể lập kế hoạch điều 
trị cho cả hai hình thức xạ trị áp sát liều thấp và liều cao. Đối với xạ trị liệu 
thấp thì hệ thống lập kế hoạch điều trị sẽ sử dụng một card nhớ (chứa thông 
tin về nguồn điều trị, liều lượng và thời gian điều trị) và cài nó vào hệ thống 
Selectron- LDR nhằm thiết lập chương trình lập trình điều trị. 


5.2.8. Đặc trưng của các thiết bị HDR 


Báo cáo số 4l năm 1993 của tổ chức AAPM đã đề cập đến 20 tính 
năng của một số loại thiết bị xạ trị áp sát suất liều cao như sau: 

— Afterloading Buchler (Buchler GmbH, Germany). 

— Curietron Oris (HDR) và Curietron-L92 (CIS-US, France). 

— MicroSelectron HDR và Selectron HDR (Nucletron enginecring BV, 
Neitherland). 


- Gamma Med 11¡, Gamma Med 12i (Isotopen- Technik Dr. Sauerwein, 
Germany). 


= Omitron-2000 (Omitron Corp, SA). 


Các loại thiết bị Gamma Med LI1i (Isotopen-Technik Dr. Sauerwenm, 
Germany) và Omitron-2000 (Omitron Corp, USA) hiện nay đã không được 
sử dụng nữa. 
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Một số thiết bị được sử dụng phổ biến hiện nay như Nucletron-Oldelft. 
Gamma Med, và Varlan Assocliates. 

MicroSelectron HDR 

Trên hình 5-9 là một thiết bị chứa nguồn điều trị HDR, nguồn iridium- 
I92 dược chế tạo thành viên, đường kính 3.5 mm, dài 6 mm. Phía ngoài nó 
được bao bọc bởi một lớp thép sạch đường kính 5mm và dài 9 mm. Viên con 
nhộng này được hàn mềm với 49 sợi dây mảnh khác bằng công nghệ laser 
trước khi được đưa vào hệ thống cáp truyền chất phóng xa. 

Độ cong của đường dân được điều chỉnh sao cho độ cong nhỏ nhất là 
1,5cm nhăm giúp cho viên con nhộng chứa hoạt chất phóng xạ chuyển động 
dê dàng hơn dưới tác động của áp lực khí. Nguồn chứa chất phóng xạ sẽ 
được vận chuyển gần về phía applicator với khoảng cách vận chuyển tối đa 
lên đến 120mm. Với 1§ vị trí được tách bởi độ chia 2.5mm hoặc 48 vị trí 
được tách bởi độ chia 5mm cho phép nguồn phóng xạ chuyển động bước sau 
môi thời gian 0,1s bước. Nguồn có thể được đưa ra khỏi máy với khoảng 
cách xa nhất là 1500mm. 





Hình 5-9: Thiết bị chứa nguồn Iridium-192 
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Thiết bị có các phần hô trợ chỉ thị lượng chất phóng xạ, thông báo tình 
trang nguồn hoặc tự động chạy pin khi nguồn điện bị mất tín hiệu. 
Gamma Med Plus: 





Hình 5-10: Thiết bị Gamma Med Plus thông dụng 


Hệ thống Gamma Med 12¡ đã được thay thế bảng hệ thống Gamma 
Med Plus. Hình 5-10 minh hoạ một thiết bị Gamma Med Plus thông dụng. 

Nó gồm 24 kênh điều trị, có thể sử dụng phần mềm hồ trợ cho phép 
điều trị lên đến 36 kênh. Nguồn iridium-I92 được chế tạo thành viên dài 
3.5mm và đường kính là 0.6mm; nó được bao bên ngoài bởi vật liệu thép 
sạch có chiều dài là 4.5mm và đường kính 0,9 mm. 

VariSoHFrC€: 

Đây là kỹ thuật mới được sử dụng trong xạ trị áp sát. Nó có khả năng 
sử dụng một lượng phóng xạ rất nhỏ. Viên phóng xạ có đường kính 0,59 mm 
và dài 10mm. Nguồn phóng xạ này đủ nhỏ để có thể đưa vào điều trị đường 
tiểu qua ống thông đường tiểu có độ rộng là 21 (đường kính 0.9mm). 

Việc điều khiển được sử dụng hoàn toàn qua máy tính, máy có thể 
điều trị 20 kênh cùng một lúc, có các chức năng bảo vệ nguồn, tự động chạy 
pin khi mất nguồn... Hình 5-11 là hình ảnh của việc điều trị bằng phương 
pháp VariSource với bàng quang. 
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Hình 5-11: Điều trị bàng quang bằng phương pháp VariSource 


5.2.9. Đặc trưng của các thiết bị suất liều xung (pulse dose rate) 

Thiết bị suất liêu xung (PDR) sử dụng nguồn iridium-L92 với hoạt độ 
phóng xạ vào khoảng I C¡ trong từ 10 đến 30 phút của mỗi giờ. Sau đó suất 
liều phóng xạ sẽ tăng từ 1 Gy/h lên đến 3 Gy/h để tiếp tục điều trị xa trị liều 
thấp. Phương pháp này có lợi ích là làm giảm liều lượng phóng xạ mà bệnh 
nhân hấp thụ, và trong thời điểm phát xung phóng xạ thì suất liều phóng xạ 
của thiết bị có thể tương đương với xạ trị liều cao. 

Tổ chức USNRC của Mỹ yêu cầu tất cả các cơ sở có sử dụng phương 
pháp xạ trị bảng PDR đều phải áp dụng các hình thức bảo vệ an toàn và các 
tiến trình kỹ thuật như của phương pháp xạ trị liều cao. Đây là lí do mà 
phương pháp này ít được sử dụng ở ngoài nước Mỹ. 

Do liều lượng của tia bức xạ của phương pháp xạ trị Gamma med plus 
cũng cỡ ICi nên thiết bị Gamma med plus cũng có thể được điều chỉnh một 
chút để trở thành thiết bị xạ trị theo phương pháp suất liều xung. 

5.2.10. Các phụ kiện đi kèm 

Các phụ kiện đi kèm cho cả ba phương pháp xạ trị LDR, PDR, HDR 
được thể hiện ở các hình dưới đây. Do phương pháp xạ trị áp sát iược phổ 


biến ở Châu Âu trước nên nhiều phụ kiện hỗ trợ được thiết kế theo chuẩn của 
Châu Âu. 
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Applicator kẽ tuyến tiền liệt Applicator màng trong Một xilanh đặt âm đạo có 
đáy chậu ba kênh che chắn 





Một bộ applicator Leipzip Ống PulmoCath là các ống rút vào 


được để cố định ống này đúng vị trí 
cần điều trị 
Hình 5-12: Các phụ kiện dùng trong xạ trị áp sát 

5.2.11. Điều khiến nguồn 

Việc điều khiển nguồn trong xa trị áp sát điều khiển nạp nguồn sau từ 
xa không chỉ thiết kế cho việc để điều khiển nguồn mà còn dùng để bảo vệ 
bệnh nhân khỏi thời gian chiếu phóng xạ quá lâu. 

LiM trữ và quản lí nguồn 

Việc bảo trì nguồn không đúng cách hoặc không theo quy chuẩn kỹ 
thuật được thiết lập trước thì sẽ gây ra sự rò rỉ nguồn phóng xạ ra ngoài. Đó 
là điều rất nguy hiểm, vì thế trong quá trình lưu trữ và quản lí nguồn thì cần 
tuân theo các nguyên tắc sau: 

— Phải bọc nguồn bằng các vật liệu chuyên dụng 


— Thực hiện bảo trì đúng kỹ thuật và đúng thời gian 
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Kiểm trư clÔ rò rÍ Cửa nghỒn 
Trước Khi đưa nguồn vào sử dụng luôn luôn có công việc phải tiến 
hành đó là kiểm tra sự rò rï nguồn bàng cách đo độ rò rí nguồn. Nguồn được 
_ coi là rò rÍ nếu như người ta có thể đo được một hoại độ phóng xa là 0,005 
m1 xung quanh nguön phóng xạ. 
Kiểm kê HuunÖn 
Quá trình kiêm kẻ nguồn đóng vai trò quan trọng tronp việc kiểm tra 
chất lượng nguồn. Àlôi loại nguồn phóng xạ thì có độ phóng xạ khác nhau. 
đo đó trong quá trình lưu trừ cần đạt chúng trong các tủ sắt khác nhau. Việc 
kiểm kê nguồn cũng được tiến hành theo cách đó. Nguồn kiểm kê cũng như 
nguồn chuyển đi, nguồn di động cần phải được theo dõi chặt chế để có thể 


sử dụng chúng sao cho hiệu quả và an toàn nhất 
5.2.12. Điều trị trong mạch 
5.2.12.1. Tổng quan 


Giải phâu bao gốm cả pIlái phầu ngoài và giai phâu trong mạch nơi có 
các động mạch nhỏ (đường kính từ 2 mm đến 4 mm) hoặc nơi có các động 
mạch ngoại biến với đường kính từ 3mm đến 7 mm. 

9.2.12.2. Nguồn và các giải pháp 

Điều trị trong mạch áp sát có thể sử dung một trong các hình thức điều 
trị khác nhau như: sử dụng tia laser, dùng tia X. tia gamma, hoặc là positron. 
Tuy từng trường hợp mà người ta áp dụng các cách thức điều trị khác nhau 
nhằm đạt kết quả điều trị tốt nhất. Sau đây ta sẽ đề cập đến các nguyên tố 
thường dùng trong xa trị áp sát, 

hridimm 192: 

Hoạt độ phóng xạ thấp, khoảng 3O0mCi. Iridium-l92 là nguyên tố 
phóng xạ phát ra tia gamrma, thường được sử dụng trọng xạ trị áp sát. 
Iridiun-192 có thể sử đụng trong điều trị mạch máu và xạ trị liều cao. 

Phoxphorus 2 vd Sirontxm 90: 

Có chu kỳ bán rã thấp: Phosphorus 32 (14,3 ngày) và Yttrium 9Ô 
(64,1 giờ). Dùng để phát ra phóng xạ hạt beta. Sử dụng trong xạ trị 
trone mạch. 


206 
hftps://tieulun.hopto.org 


SirocHniT VỤ) Ù TrirtWm 9Ú: 

Có chủ kỳ bán rã đài 29,1 năm và là một nguồn phát hai beta ốn đỉnh 
và an Toän. 

Xecnon lÝ3: 

Là nguồn phát hạt beta với năng lượng lớn nhất 0.36 MeV. Khi phát 
tia pamma thì nó có năng lượng 0,08 MeV. Chu kỳ bán rã nhỏ 5,23 ngày. 

Rheniir lSO và Rheninm lãS. 

RKhemum lã6 có chu kỳ bán ra la 9 giờ, phát ra hạt betla có năng 
lượng Ö,349 MlcV và tia nammma cổ năng lượng D,13/MecV, Hoạt độ phóng 
xa khá lớn khoảng I0” Cl/e. 

V0 uGIHH: đố: 

Lồng photon được chiếu xa và phần bố vào trong mô. uy nhiên. việc 
đo liên lượng hãp thụ hạt bet+ là rất khó và không đam bao độ chính xác. Vì 
vậy với Kỹ thuật điều trị hiện có. người ta không sử dụng chất này. 

5.2.12 3. Kiểm tra máy 

Nói chung việc kiểm tra máy cần phải được thực hiện theo tiêu chuẩn 
chất lượng chặt chẽ nhắm đảm bảo độ an toàn cao nhất có thể cho người sử 
dung khi tiếp xúc với máy. Có nhiều hệ thống kiểm tra chất lượng khác nhau 
nhưng tiêu chuẩn về án toàn bức xạ AAPM TGŒ6O có để ra một số các mục 
mà nhà sản xuất thiết bị phải tuân theo trong quá trình kiểm tra chất lượng 
như sau: 

— Các thông số cua nguồn phóng xa. 

— Phát triển hệ thống hướng dẫn và lưu trữ nguồn. 

— Kiểm tra các thuộc tính vật lí của nguồn và của hệ thống. 

- Kiểm tra tính hoạt động của npuồn. 

— Yêu cẩu tiệt trùng. 

— Phát triển các thủ tục vận chuyển và loại bỏ (nếu yêu cẩu). 

— Đề phòng các trường hợp khẩn cấp. 

— Hiểu biết về khả năng của mỗi thành viên trong trong Iổ. 

— Tài liệu điều trị. 


— Tài liệu đo liều lượng. 
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-- Điều khiển các mức độ phóng xạ. 


- Liển hành đào tạo các thành viên Irone nhóm. 


5,2.13. Kết luận 

Xa trị ấp sát sẽ văn tiếp tục phát triển trong thời gian tới. Phương pháp 
đưa nguồn phóng xạ vào trons cơ thê theo cách thông thường sẽ bị thay thế 
bởi phương áp xạ trị nạp nguồn sau từ xa (HIDR) và phương pháp suất liều 
xung (PIDR). 

Phương pháp HDR sẽ vân tiếp tục phái triển trong thời gian tới với 
những cai tiến của nó, sử dụng các dụng cụ hỗ trợ mới để điều khiến quá 
trình nạp nguồn vào trong cơ thể một cách chính xác hơn nữa. 


5.3, THIẾT BỊ XA TRỊ COBALT-80 


5.3.1. Giới thiệu chưng 


5.3.1.1. Lich sử phái triển 

Trước năm F951, các thiết bị xạ trị từ xa là các thiết bị đùng rađi từ xa 
(releradium unIt), các thiết bị này bao pöm vài gam radi trong một vỏ bọc 
kín. Các thiết bị rađi từ xa (0£leradium) rất đất, được trang bị một chùm tia 
phóng xa với cường độ thấp và được xem như không phù hợp với việc điền 
trị làm sàng. Sau chiến tranh thể giới thứ hai, các lò phan ứng hạt nhân được 
xây dựng để tạo ra các đồng vị phóng xạ cho các mục đích chung. Nguồn 
Co-60 có độ hoại động cao lần đầu tiên được sử dụng cho mục đích y tế 
được tạo ra ở Canada vào năm L951. Vào năm 19352, Johns và các cộng sự 
cua ông đã tạo ra thiết bị xạ trị từ xa Co-60. Ngày nay, có ít các thiết bị Co- 
60 được sản xuất, chủ yếu để bán cho các nước ngoài nước Mỹ và Châu Âu. 
Tuy nhiên. hiện nay văn còn một số đang được sử dụng và được các bác sĩ 
chuyên khoa ung thư ưa chuộng trong việc điều trị giảm nhẹ bệnh và cho 
việc điều trị các cấu trúc nông, như một số khối u vùng đầu và cố. 

5.3.1.2. Ưu nhược điểm của thiết bị Co-60 

Co-6O là một thiết bị xạ trị kinh tế, đơn giản và đáng tin cậy hơn một 
máy gia tốc tuyến tính đãt tiền. phức tạp và kém tin cậy. Nhưng ngược lại, 
một máy gia tốc tuyến tính cho ra các đặc tính của chùm tia như độ sâu liều 
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cực đại (d,„.) lớn hơn, vùng nửa tối nhỏ hơn. nói chung chất lượng cao hơn 
thiết bị Co-6O, việc điều trị cũng nhanh hơn. 

Hơn 50% các ca ung thư hiện nay được điều trị bằng Co-60, và vào 
năm 1987, bác sĩ điều trị ung thư bằng phóng xa đầu tiên, Gilbert Fletcher, 
đã nói rằng “mỗi khoa được trang bị tốt đều phải có một máy gia tốc tuyến 
tính 18-20 MỸV và một máy Co-60 để dự phòng”. Khoảng cách từ nguồn tới 
trục (SAD) là 80cm ở máy Co-60 được thay bảng 1OOcm ở máy gia tốc 
tuyến tính mà tạo ra các tia X 4 MV- 6MV. 

Rất nhiều cuộc tranh cãi liên quan đến các chi tiết của phép đo liều 
lượng chùm tia tương đối của hai thiết bị, đặc biệt là độ sâu bể mặt tương 
đốt. độ sâu liều cực đại (đ„„„), và vùng nửa tối của chùm tia. Các tia gamma 
của thiết bị Co-60 ở một mức độ nào đó bị hấp thụ ít hơn trong xương và sun 
khác nhau sơ với các tia X mang năng lượng cao. 

5.3.1.3. Tình hình sử dụng thiết bị trên toàn thể giới 

Tại nước Mỹ vào năm 1975 có 970 thiết bị Co-60 và 407 máy gia tốc 
tuyến tính. Vào năm 1998, tại Mỹ có ít hơn 300 máy Co-60 và trên 3000 
máy gia tốc tuyến tính. Rất nhiều máy gia tốc tuyến tính được lắp đặt tại 
các khoa điều trị, trong đó một máy gia tốc tuyến tính đơn với cả chùm tia 
X và clectron được lựa chọn là thiết bị điều trị. Vào năm 1986, trên thế giới 
(trừ nước Mỹ) có tất cả 1700 thiết bị điều trị Co-60, Trung Quốc có vài 
tram rnáy. Hiện nay, trên thế giới có khoảng 2000 máy Co-60. Trên thế 
giới vân sử dụng máy Co-60 là đo được quảng cáo bởi tính kinh tế, sự vận 
hành đơn giản và độ tin cậy của chúng, đây là một điều rất quan trọng Ở 
các nước đang phát triển với các nguồn lực chăm sóc sức khoẻ hạn chế. Tại 
Trung Quốc và Ấn độ, một thiết bị Co-60 được sử dụng để điều trị cho 
khoảng 100 bệnh nhân trong một ngày điều trị nhiều. Tổ chức y tế thế giới 
WTO ước tính số ca ung thư mới mỗi năm sẽ tăng lên khoảng 9 triệu trong 
năm 2000 và có thể khoảng 15 triệu vào năm 2015. Với gánh nặng của việc 
lãng các ca ung thư ở các nước đang phát triển, các thiết bị xạ trị Co-60 
vân tiếp tục cung cấp khả năng điều trị tiêu chuẩn cao, với việc tiết kiệm 
chi phí cho nhiều bệnh nhân. 
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5.3.2. Thiết kế của thiết bị Co-60 hiện đại 

9.3.2.1. Các tính chất vật lý của Co-B0 

Cobalt là một kim loại màu trắng bạc ở thể rắn (mật độ khối là 8900 
kg/m)) với điểm nóng chảy cao (1500 K), quặng không phát xạ của nó hiếm 
khi tìm thấy dưới các dạng đá xuất hiện tự nhiên. Công thức hoá học là Co 
(số nguyên tử 27, khối lượng nguyên tử 58,933 amu). Khi Co-59 được bắn 
phá bằng các neutron trong các lò phản ứng hạt nhân, kết quả sẽ tạo ra 
phóng xạ Co-60, với chu kỳ bán rã là 5,261 năm và tốc độ phát xạ không đổi 
là 1,31 Rm”°h'C¡', phân rã beta để tạo thành niken-60 ổn định, tạo ra các tia 
gamma l1,l 7 MeV và 1,33 MeV. 

5.3.2.2. Sản xuất và đóng gói nguồn phóng xạ 

Một vỏ chuẩn để đóng gói nguồn Co-60 đã được nhà sản xuất thiết bị 
xạ trị cho phép (hình 5-13). Nguồn Co-60 đã được giữ lại bên trong hai hộp 
bằng thép không gỉ, hai hộp này đã được hàn kín để ngăn sự phát phóng xạ 
ra bên ngoài. Để suy giảm các tia gamma phát theo các hướng không mong 
muốn, người ta sử dụng vonfram, urani hoặc chì để bọc bảo vệ quanh nguồn. 
Các tia gamma phát ra theo hướng mong muốn đi qua một tấm thép mỏng và 
bị suy giảm không đáng kể. 


Vỏ bên trong bằng Vỏ bên ngoài bằng 
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Hình 5-13: Ảnh chụp một vỏ nguồn ?°Co và mặt cắt thẳng của nó 


210 
https://tieulun.hopto.org 


Một viên Co-59 đường kính mm, dài mm hoặc rất mỏng được đặt 
trong một dòng neutron mật độ dày đặc (khoảng 10! cm”s`) trong một lò 
phản ứng hạt nhân. Phân giao nhau (cross section) cho bây neutron là 37 
barn (107 cm/nguyên tử). Khoảng thời gian phát xạ, thường là nhiều tháng 
tới 3, 4 năm, quyết định độ hoạt động của nguồn. Độ hoạt động (độ hoạt 
động trên một đơn vị khối lượng) của các nguồn Co-60 trong các thiết bị xạ 
trị vào khoảng 300 Ci/øm sau 3 năm. Nguồn phóng xạ này được đặt trong 
các lớp vỏ kép đặc biệt làm từ thép không ri carbon thấp (minh hoạ ở hình 
5-14 và hình 5-15), có đường kính khoảng 1,5 cm đến 2 cm, chiều cao 
khoảng 1 đến 2,5 em và được hàn kín bằng heli. Các viên này được thiết kế 
để ngăn sự rò, nhiễm bẩn và để ngăn sự dịch chuyển của chất phóng xạ trong 
vỏ bọc trong khi vận chuyển. 

Độ hoạt động của nguồn thay đổi từ 185 TBq (5000 C¡) tới 555 TBq 
(15000 CI) và tạo ra tốc độ phát xạ từ 125 tới 250 Roentgen một phút ở 
khoảng cách 1 mét. 

Kể từ khi ra đời vào năm 1951 với độ hoạt động danh định là 37 TBq 
(1000C?), khoảng cách điều trị SSD là 70 cm, các thiết bị xạ trị Co-60 đã 
được thiết kế phù hợp với việc tăng độ hoạt động và tăng khoảng cách từ 
nguồn tới trục SAD. 

Các thiết bị hiện đại có khoảng cách SAD là 80 cm hoặc 100 cm. 





Hình 5-14: Các viên Co-60 và vỏ đựng trước khi đóng gói 
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GẾ ch, 





Vỏ chứa nguồn quốc tế 
Hình 5-15: Nguồn Co-60 đúc đặc đặt trong một vỗ chứa nguồn 


5.3.2.1. Cấu trúc thiết bị 

Hình 5-16 minh hoạ một số đặc điểm điển hình của một máy Co-60 
đồng tâm (isocentric). Các thành phần chính là một khung máy (mainframe), 
chân đế, dàn quay, đầu điều trị, bộ phận dừng chùm tia, ống chuẩn trực đi 
kèm và giường điều trị. Hình 5-I7 cho thấy mặt cắt của một đầu điều trị. 
Thiết bị này có đặc điểm là đường đồng tâm 80cm, và một đầu điều trị đặc 
được bọc bằng chì và urani nghèo (depleted uranium). Ngăn chứa nguồn 
được điều khiển nhờ khí nén; khi nguồn ở vị trí điều trị, kim dụng cụ chỉ thị 
vị trí nguồn nhô ra từ đầu điều trị để báo rằng nguồn đang ở ngoài. Đầu chứa 
nguồn có thể quay 360”. Một collimator bằng các thành phần hợp kim nặng 
nhiều lá có thể điều chỉnh liên tục để tối thiểu hoá vùng nửa tối. Hai cặp 
thanh trimmer bằng urani suy yếu tiếp xúc với bộ xác định sơ cấp ở khoảng 
cách 45 cm xem như một collimator thứ cấp. Các trimmer có thể di chuyển 
được thêm vào có thể kéo dài đến 55cm và 65cm. Có thể đạt được kích thước 
trường chiếu là 30 cm x 30 em ở khoảng cách SSD là 80 cm. 
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Đối trọng để Con trỏ quang Cơ cấu giường 


cản chùm tia phía sau điều trị 
Hình 5-16: Hình vẽ một thiết bị xạ trị từ xa đồng tâm Co-60. 


Hầu hết các thiết bị điều trị Co-60 cho phép dàn quay quay 360! ở các 
tốc độ khác nhau trong một phút hoặc ít hơn, cho phép quay các cung đơn, 
tăng các cung hoặc điều trị quay tròn. Động cơ lái collimator quay nói 
chung thường lớn hơn +90” so với vị trí danh định. Thông thường, hầu hết 
các máy đều có bộ phận dừng chùm tia hoặc các đối trọng không có bộ phận 
dừng chùm tia. Đầu điều trị có thể quay từ + 90” từ phương thẳng đứng tới 
góc 360”. Tất cả các máy đều có đèn để mô phỏng trường bức xạ với kích 
thước thay đổi từ 4 cm x 4 em tới 35 em x 35 cm hoặc 40 cm x 40 em. Các 
bộ lọc nêm (wedge ƒiler) phụ thuộc vào kích thước trường chiếu, không phải 
là một bộ lọc duy nhất sử dụng cho mọi trường chiếu. Tay điều khiển thường 
là các tay quay cho phép sử dụng ở cả hai phía của dàn quay. Tay điều khiển 
nói chung điều khiến được tất cả các bộ phận trên một hoặc hai phía đối 
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xứng của dàn quay, tất cả các nút tăt máy trong trường hợp khẩn cấp. Thông 
thường. các nút tát đều có ở trên giường, dàn quay hoặc găn ngay trên tường. 
Các bàn điều trị cho phép chuyên động tròn, thắng đứng, sang bên, theo 


chiều dọc và có giá bên cạnh đề đặt các phụ tùng. 


| : Nguồn (khi... xác định vị trí 
Uranium nghèo không phát nguồn 






Ngăn chứa nguồn 
Lớp bảo vệ bằng chì 


Hình 5-17: Mặt cắt của đầu chứa nguồn trong máy Co-60 


5.3.2.4. Cơ chế phát phóng xạ nguồn 

Một số phương pháp đã được áp dụng để phát và che chắn nguồn 
Co-60. Hai kỹ thuật thường được sử dụng nhất được minh hoa ở hình 5-18. 
Một số nhà sản xuất đặt nguồn trong một bánh lái kim loại (hình 5-18 a). 
bánh lái này quay 180” để phát nguồn. Một động cơ giữ nguồn ở vị trí '*ON"”. 
Một lò xo (spring) tiếp xúc với bánh lái để chuyển nguồn sang vị trí *OFEE” 
khi động cơ bị ngát. Một phương pháp khác để phát nguồn (hình 5-18 b) là 
sử dụng áp lực không khí được phát ra từ một máy nén nhỏ giữ nguồn ở vị trí 
“ON”. Nguồn sẽ được kéo tới vị trí bị che bởi một lò xo khi không khí nén 
thoát ra. Cả hai phương án thiết kế này đều được xem là an toàn, trong đó 
nguồn sẽ trở về vị trí bị che nếu như nguồn của thiết bị bị ngát. 
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Nguồn Co-60 


Nguồn tắt” 


Bánh lái 
quay tròn 





(a) ¬¬ (b) 
Hình 5-18: Hai phương pháp thông thường để phát và che chắn nguồn phóng xạ 


5.3.2.5. Khoảng thời gian sử dụng nguồn và thay thế nguồn 

Tuỳ theo số lượng bệnh nhân và xem xét về khía cạnh kinh tế để người 
ta quyết định khoảng thời gian sử dụng nguồn, thường từ khoảng 3 năm tới 
I0 năm. Với chu kỳ bán ra là 5,261 năm, nhiều người sử dụng lập kế hoạch 
thay nguồn sau 5 năm sử dụng. Tuy nhiên, trong các khoa có nhiều bệnh 
nhân, nơi mà hiệu suất của các nguồn phóng xạ đã phân rã thấp hơn lại cản 
trở trong việc điều trị cho một số lớn bệnh nhân thì người ta thường thay thế 
trước 5 năm là phổ biến. Ngược lại, nếu có ít bệnh nhân cần được điều trị. 
một nguồn phóng xạ có thể sử dụng từ 7 đến 8 năm hoặc lâu hơn. Không có 
một qui định y tế nào cấm sử dụng một suất liều thấp đối với việc xạ trị dùng 
chùm tỉa ngoài (thực vậy, có một tài liệu đã nói rằng suất liều thấp sẽ tạo ra 
ít biến chứng hơn), ngoại trừ sự không thoải mái và cử động của bệnh nhân 
sẽ làm kéo đài thời gian điều trị. 

Với hầu hết các sản phẩm, sự thay thế các nguồn Co-60 thay đổi theo 
giá thành phụ thuộc vào các phương thức và nhà sản xuất. Ngoại trừ các 
nguồn do các công ty nhà nước cung cấp cho các máy Co-60 nhà nước thiết 
kế, khi thay thế nguồn thường chi phí khoảng 4 USD/C¡, với các thiết kế 
dạng viên nhỏ (pellet) thường đắt hơn thiết kế kiểu đúc đặc (solid cast). Thay 
thế các nguồn nói chung thường là do các nhà sản xuất hoặc các công ty 
chuyên về việc sản xuất các nguồn thay thế. 
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5.3.2.6. Collimator 


Khi nguồn ở vị trí “ON”, các tia eamma từ vỏ nguồn sẽ đi vào một 
rãnh phân kỳ (diverging channel) trong đầu điều trị được bọc bằng chì hoặc 
urani. Một bộ chuẩn trực gán bên dưới rãnh phân kỳ được sử dụng để thay 
đổi kích thước chùm tia phóng xạ rời khỏi đầu điều trị. Các thiết bị xạ trỊ từ 
xa Co-60 hiện đại hơn có bộ chuẩn trực gồm nhiều lá xen kẽ nhau bằng chì 
hoặc vonfram (hình 5-19). 

Thông thường, một bộ chuẩn trực thứ cấp (satellite collimator) (cũng 
được xem như bộ phận làm giảm vùng nửa tối - penumbra trimmer) thường 
được tiếp xúc với phía dưới của bộ chuẩn trực sơ cấp, phía gần với bệnh 
nhân. Bộ chuẩn trực thứ cấp này làm sắc các cạnh của chùm tia. Để Øiảm sự 
nhiễm các tia gamma với các electron thoát ra khi các photon tương tác với 
các tấm chuẩn trực, phía cuối của bộ chuẩn trực cần cách da bệnh nhân ít 
nhất 15 cm. Tại khoảng cách ngắn hơn. một số đáng kể các electron có thể 
tới da bệnh nhân và tạo ra các phản ứng nghiêm trọng với da. 





Collimator 
thứ cấp 





Hình 5-19: Hai loại collimator interleaved và multileaved với collimator thứ cấp 


Để xác định vị trí của chùm tia gamma và vị trí của bệnh nhân khi điều 
trị, người ta sử dụng một bộ định vị bảng ánh sáng. Một gương được đặt bên 
trong bộ chuẩn trực sẽ phản chiếu ánh sáng từ một bóng đèn để cho một vùng 
sáng trùng khớp với chùm tia xạ phát ra từ bộ chuẩn trực. 
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5.3.2.7. Sự không sắc nét cạnh chùm tia (beam edge unsharpness) 

Kích thước hạn chế của các nguồn xạ trị từ xa đã tạo nên một vùng 
đường viên không rõ ràng đối với các trường bức xạ. Vùng đường viền 
không rõ ràng này theo thuật ngữ được gọi là vùng nửa tối hình học. Sự 
không sắc cạnh tại bề mặt da và tại một độ sâu đ trong bệnh nhân được minh 
hoa ở hình 5-20; 





Hình 5-20: Hình vẽ biểu thị sự không sắc nét cạnh chùm tia gây nên bỏi kích thước 
hạn chế của một nguồn Co-60. 


Bê rộng w của vùng nửa tốt hình học tại bề mặt da là: 


„ ŠSD - SCD 
SCD 


Trong đó: e biểu thị cho đường kính của nguồn phóng xạ, SSD là 
khoảng cách từ nguồn phóng xạ tới bề mặt da, và SŒCĐD là khoảng cách từ 
nguồn tới bộ chuẩn trực. 

Vùng nửa tối hình học phụ thuộc vào kích thước của trường bức xạ. 
Vùng nửa tối hình học tại da bệnh nhân có thể được ước tính bằng cách đặt 
mặt dưới của bộ chuẩn trực lên da bệnh nhân. Khi đó, SSD = SCD và độ rộng 
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vùng tối w' = 9. Tuy nhiên. người ta thường tránh tiến hành theo cách này với 
các tia XÃ năng lượng cao và chùm tra panima do các clectron từ bệ chuẩn 
trực phát ra có thẻ nhiễm xào chùm tia bức xa tại bề mật da, Để tối thiểu hoá 
kích thước của vùng nửa tối hình học, người ta sử dụng các nguồn phóng xa 
có độ hoạt động cao, các nguồn này được cấu trúc với đường kính nhỏ nhất 
có thể. Như vậy. các nguồn phóng xạ có thể cung cấp một chùm tia xạ có 
cường độ hợp lý và vùng nửa tối tương đối nhỏ, 
Hè rộng nˆ của vùng nửa tối hình học tại độ sâu trong bệnh nhân là: 

S5) td-SCD 

M' =£————————— 

SG 


Vùng nửa tôi hình học là lớn nhất tại bất kỳ một độ sâu nào trong cơ 
thể bệnh nhân so với trên bẻ mặt du. 

Vùng nửa tối hoàn toàn tại bể mặt hoặc tại một độ sâu dưới bẻ mặt đôi 
khi được xác định khi các đường suy giảm 90% và 10% ở giừa các cạnh của 
chùm ta. Các dường suy giảớm là các đường qHa các điểm mà tại đó liệu hấp 
thụ là một phần trăm nào đó (ví dụ 90%, SU%, 70% và tương tự) của HữNG 
lượng bì hắp thụ tại Cũng một độ sâu dọc theo trục trung tâm của chìm ta. 
Vùng nửa tối hoàn toàn tại bẻ mặt da và tại các độ sâu dưới bề mật cần được 
xem Xết trong quá trinh lập phác đồ điều trị. đặc biệt khi các trường bức xa 
liền kẻ được sử dụng. 

5.3.2.8. Các thiết bị đồng tâm (isocentric unis) 

Các thiết bị xạ trị từ xa Co-60 có giá đứng và có giá đồng tâm đều sẵn 
có để dùng và vẫn được sử dụng ở các khoa xa trị. Các thiết bị đồng tâm 
được thiết kế quay quanh một trục đặt ở một vị trí cố định so với nguồn. 
Khoảng cách này thường là 80 cm, tuy vậy một số thiết bị có khoảng cách 
này là 95 cm hoặc 100 cm văn được sử dụng. 

Uu điểm đâu tiên của thiết bị điều trị đồng tâm này là nó được thiết 
lập để điều trị cho bệnh nhân. Với một thiết bị đồng tâm, bệnh nhân chỉ cần 
vào vị trí một lần trong quá trình chuẩn bị điều trí cho một thể tích bía đơn 
với các chùm tia được hướng từ hai hay nhiều góc. Ngược lại, thiết bị có giá 
đứng thường đòi hỏi vị trí của bệnh nhân thay đổi (ví dụ bệnh nhân cần 
chuyển từ vị trí nằm ngửa sang vị trí nằm sấp) hoặc giường điều trị cần được 
chuyển để đạt lại vị trí đầu điều trị. 
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Một ưu điểm nữa của thiết bị đồng tâm là nó cho phép quay hoặc điều 
trị theo hình vòng cung. Với điều trị theo hình vòng cung, đàn quay sẽ quay 
trong khi điều trị để chuyển đầu điều trị vòng quanh tâm. Bệnh nhân được 
đặt sao cho tâm của thể tích bia được đặt tại đúng tâm điểm và chùm tia sẽ 
phát xạ vào thể tích bia trong vòng cung của nó. 

Hầu hết việc thiết lập quá trình xa trị từ xa đồng tâm bao gồm các đèn 
tường, đèn trần hoặc đèn laser sao cho tạo ra được chùm sáng hẹp giao nhau 
tại đúng tâm. Sự xếp chồng của các chùm tia laser sẽ đánh dẫu lên đa bệnh 
nhân cho phép việc điều trị được tiến hành một cách nhanh chóng. Với hầu 
hết các thiết bị xạ trị từ xa, một vật đối trọng sẽ cân bảng với trọng lượng 
của đầu điều trị trong quá trình quay. Thường thì đối trọng này tạo ra một 
vật chắn sơ cấp cho các bức tường của phòng điều trị. 


5.3.3. Sự phát triển trong thiết kế thiết bị hiện nay 


Công chăn nguôõn Vỏ bảo vệ bằng 
bảng vonfram tirani nghèo 


Vỏ bảo vệ bằng chỉ 





Nguồn ở vị trí đóng 


Cáp quang 





Đèn mô phỏng 


Diaphram 
Collimator 
SƠ cấp 
_ * Phần mở rộng có thể 


=> dịch chuyển được 


Hình 5-21: Các thành phần của một đầu chứa nguồn của máy Co-60. 
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Các thiết bị Co-60 thời kỳ đầu thường được điều khiển bảng tay đơn 
giản. Vào năm 1995, một cuộc nghiên cứu đã lưu ý rảng “các giao diện của 
thiết bị điều trị Co-60 chác chắn hơn máy 1a tốc tuyến tính do nguyên tắc 
thiết kê”. Điều này là do cấu trúc rầm (console) tương đối đơn giản so với 
máy gia tốc tuyến tính. Một thách thức là phải duy trì thiết kế tốt của máy 
Co-60 kết hợp chặt chẽ với việc điều khiển bằng máy tính (tương tự như với 
máy gia tốc tuyến tính). Sự phát triển hiện nay trong việc thiết kế các thiết bị 
xa trị Co-60 đã cải thiện được quá trình hỗ trợ cho cấu trúc rầm dưới sự điều 
khiển của máy tính. 

Một thiết bị của Pháp, Cirus, được minh hoa ở hình 5-21 có đặc điểm: 
đâu phát bức xạ nhỏ gọn, được gắn với dàn quay bởi các bu- lông. Dung 
lượng của đầu cực đại là 174,6 cGy/phút ở khoảng cách I mét (200 mm). 
Nguồn quay quanh vị trí của nó qua một collimator sơ cấp phía trên hai cặp 
hàm đối xứng năm tầng. Các applicator bảng urani nghèo có thể chuyển 
động được hoàn thiện hệ thống collimator. Đèn xác định trường là một đèn 
tinh thể thạch anh mà có thể truyền ánh sáng trong cáp quang. Khoảng cách 
từ nguồn tới mặt da đo được từ 60 em tới 110cm. 





Hình 5-22: (a) Thiết bị Theratron Elite 80/100. (b) Hệ thống điều khiển thiết bị 
Theratron Elite 80/100. 


Thiết bị Theratron Elite 80/100 và hệ thống điều khiển, minh hoạ ở 
hình 5-22 (a) và (b) bao gồm một màn hình I5 inch, bàn phím chuẩn và 
chuột, panel điều khiển và tủ xử lý. Các đặc điểm đặc trưng được thiết kế 
trong hệ thống điều khiển bao gồm một console điều khiển bằng máy tính, 
khả năng thông tin với các đĩa ghi và các hệ thống kiểm lại, in ra quá trình 
điều trị một cách tự động, màn hình ở chế độ phục vụ, bản in danh sách quản 
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lý chất lượng thiết bị hàng ngày. hàng tuần. sửa lỗi người sử dụng và đóng 
colhimmator tự động. 

Thiết bị Theratren Elne 80/100 được thiết kế với hệ thống vận hành 
trên cơ sở thời sian thực QNX. Các phần màn hình thích hợp được phát sáng 
để xác định các tham số điều trí mà người vận hành cần nhập vào. Các tham 
số thiết bị cần xác định nhanh từ bên ngoài phòng điều trị. Tĩnh trang khoá 
liên động hiển thị các lôi khoá liên động và các thông tin cảnh báo mà bị 
câm., chấm đứt hoặc tam đừng điều trị. Vị trí đàn quay từ xa có thể tác động 
được nhờ một menu kéo lên trên thanh công cụ. Các lệnh khoá liên động 
nhận được từ giao điện thiết bị sẽ ngắn hoặc tạm đừng việc điều trỊ nếu các 
tham số điểu trị thiết lập trong phòng điều trí không phù hợp với các tham số 
vào trong hệ thống bản ghi và kiêm tra. Các ưu điểm bao gồm độ chính xác 
IÔI ưu trong việc phân phối liều với một người sử dụng, xác định rõ giá trị 
sửa lôi nhanh tự động thêm vào trone thời gian điều trị, làm tăng sự đơn gian 
trong khi vận hành với giao điện đồ họa thân thiện với npười sử dụng. sự tích 
hợp thiết bị Theratron Elite 80/100 vào một hệ thống bản shí và kiểm tra 
cùng với việc đóng collimator tự động trong trường hợp khẩn cấp đã làm 
nắng cao độ an toàn cho bệnh nhân và những người vận hành. Thiết bị 
Terapgram có đặc điểm hệ thông điều khiến bằng vi xử lý, màn hiện thị màu, 
phần mềm cải tiến và hiển thị các tham số trên trục của dàn quay dưới dạng 
số hoá. 

Trong tương lai, các thiết bị Co-6O sẽ được thiết kế với các collirnaltor 
nhiều lá và các nêm động, phần cứng và phần mềm sao cho phân bố liều có 
thể so sánh được với các bức xa nâng lượng cao. 


5.3.4. Phòng đặt máy xa trị Co-60 

5.3.4.1. Kiến trúc mới 

Hầu hết các kiến trúc mới của phòng đặt máy xạ trị Co-60 đều tuân 
theo các khuyến nghị của Hội đồng quốc gia về bảo vệ và đo đạc bức xạ 
(NCRP). Do đó, các phòng này cần phải tuân theo các thiết kế chuẩn. 

Hình 5-23 và hình 5-24 minh hoa thiết kể sàn của hai phòng điều trị 
điển hình. Mỗi phòng đều có một thiết bị điều trị có SAD là §0cm với bộ 
phận dừng chùm tia. Hai phòng này được thiết kế để chịu được độ hoạt động 
cực đại của npuồốn tương ứng là 333 TRq (9000 €I) và 370 TBa (0000 CC). 
Hai phòng này (hình 5-23 và hình 5-24) đáp ứng các tiêu chuẩn thiết kế che 
chắn thông thường. 
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Hình 5-23: (a) Bố trí phòng xạ trị với các che chắn và bảo vệ bức xạ. (b) Chi tiết kỹ 
thuật trong mặt phẳng quay của thiết bị Co-60 Theratron-1000. 
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LÊN) 
Hình 5-24: Một cách bố trí bảo vệ khác cho phòng xạ trị bằng Co-60. 


5.3.4.2. Che chắn 

Sự cần thiết tính toán che chăn cho một phòng có chứa máy Co-60 
được quyết định bởi kích thước phòng, các che chắn đang tồn tại và vị trí 
đặt thiết bị. Sự tương ứng của lớp che chăn cần được tính toán dựa vào 
mức độ hoạt động của nguồn phóng xạ, khoảng cách SAD (thường là 
100cm) và vị trí đặt thiết bị trong phòng. Ví dụ như phòng ở hình 5-23, 
kích thước 5,2 m x 7,0m, gồm 3 khu vực cần phải che chắn: (1) vị trí E¡, 
console vận hành; (2) vị trí E;, cửa ra vào; (3) vị trí F,, phòng làm việc 
ngay trên phòng đặt thiết bị điều trị. 
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